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Recentemente foi desenvolvido um dosímetro baseado em fibras cintilantes 
(BCF-12 da companhia Saint Gobain Crystals com 1 e 0,5 mm de diâmetro e 5 
mm de comprimento) para braquiterapia de baixa taxa de dose, em particular a 
braquiterapia direcionada para o tratamento do cancro da próstata. Este utiliza 
um novo fotomultiplicador de estado sólido dado pelo nome de MPPC - Multi-
Pixel Photon Counter da companhia Hamamatsu Photonics (Japão). Nesta 
dissertação é estudado o mesmo dosímetro para a modalidade de braquiterapia 
de elevada taxa de dose (HDR). 
 
A informação sobre a dose neste tipo de dosímetros é obtida a partir de sinais 
óticos (em vez de sinais elétricos), que são imunes a interferências elétricas e 
eletromagnéticas. Adicionalmente as pequenas dimensões das fibras oferecem 
uma excelente resolução espacial e uma invasão mínima para uso em 
dosimetria in vivo, permitindo medir a dose diretamente ou próximo ao tumor e 
em tempo real. A sua utilização em braquiterapia para o cancro da próstata 
constitui-se assim como uma vantagem, uma vez que as fibras podem ser 
inseridas diretamente nos aplicadores utilizados neste tipo de tratamentos. 
 
Apesar de tudo, este tipo de dosímetros possui algumas desvantagens, como 
por exemplo a luz de Cherenkov e a fluorescência (forma de ruído dada pelo 
nome de stem effect) que, e a contrário da luz produzida pela fibra cintilante, não 
são diretamente proporcionais à energia depositada. Contudo, e para energias 
praticadas em braquiterapia de HDR, nesta dissertação, mostrou-se que este 
problema é pouco significativo dado que a percentagem de contribuição destes 
efeitos para o sinal medido é menor que 1% (ou 5% para distâncias menores 
que 25 mm).  
 
Ao longo desta dissertação é feita a caraterização do dosímetro (em modo 
corrente e impulso) e das suas várias partes em ambiente de laboratório e 
clínico. Nestes estudos o dosímetro, além de exibir uma boa reprodutibilidade 
(variação máxima de 3% entre medidas), mostrou uma alta linearidade para uma 
ampla gama de doses, assim como uma sensibilidade (µGy) semelhante à de 
uma câmara de ionização, tornando-o adequado para braquiterapia de HDR 
(tratamento que envolve altos gradientes de dose). Complementarmente, a sua 
grande versatilidade e simples utilização possibilita a sua aplicação prática em 
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Recently a dosimeter based on scintillating fiber (BCF-12 from Saint Gobain 
Crystals of 1 and 0.5 mm in diameter and 5 mm in length) for low dose rate (LDR) 
brachytherapy has been developed. This device uses a novel solid state 
photomultiplier called MPPC – Multi-Pixel Photon Counter (Hamamatsu 
Photonics, Japan). In this thesis the same dosimeter is studied for application in 
high dose rate (HDR) brachytherapy. 
 
The dose information in this type of dosimeters is obtained from optical signals 
instead of electric pulses, which they are immune to electrical and 
electromagnetic interferences. Furthermore, the small size of optical fiber probes 
provides an excellent spatial resolution and a minimal invasion for in vivo real-
time dosimetry, allowing the measurement of dose directly or near the tumor. 
The use of such fibers in prostate brachytherapy it is, therefore, an advantage 
since they can be inserted directly into applicators used in this type of treatment. 
 
Nevertheless dosimeters based on scintillating fiber also have some 
disadvantages, such as the production of Cherenkov and fluorescence light (form 
of noise know as stem effect) which unlike the light produced by the scintillating 
fibers, are not directly proportional to the energy deposited in the fiber. However, 
for the energies used in HDR brachytherapy this problem is not a major one since 
the percentage contribution of this effects on the measured signal is lower than 
1% (or 5% for distances smaller than 25 mm). 
 
Throughout this thesis the characterization of the dosimeter (in current and pulse 
mode) and its various parts in laboratory and clinical environment will be 
presented. 
 
The dosimeter study has shown is high linearity for a wide range of doses and 
good reproducibility (maximum variation of 3% between measurement). 
Furthermore the sensitivity (µGy) was similar to that of an ionization chamber, 
making it suitable for HDR brachytherapy (treatment involving high dose 
gradients). In addition, its versatility and simple use enables its practical 
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𝐴 – Atividade ou número de massa; 
𝐴0 – Atividade inicial; 
𝐴𝐸𝑠𝑝𝑒𝑐í𝑓𝑖𝑐𝑎  – Atividade específica; 
𝐴𝐹 – Atividade da fonte; 
𝐴𝑡 – Secção transversal de uma esfera (área); 
𝐴𝑣 – Número de Avogadro; 
𝐶 – Capacidade; 
𝐷 – Dose absorvida; 
𝐸 – Energia de um fotão; 
𝐸𝑐 – Energia cinética de um fotoeletrão; 
𝐸𝑐𝑝 – Energia cinética dos eletrões de Aüger; 
𝐸𝐷 – Dose efetiva; 
𝐸𝑑 – Diferença energética entre um nível não 
saturado e um eletrão que se encontra num nível 
superior; 
𝐸𝑒 – Energia de um eletrão; 
𝐸𝑙  – Energia de ligação de um eletrão; 
𝐸𝑡 – Energia total; 
𝐸𝑡𝑟 – Energia cinética inicial de todas as partículas 
ionizantes; 
?̅? – Energia média cedida pelas radiações 
ionizantes; 
𝐹𝑔 – Fator de preenchimento; 
𝐻 – Dose equivalente; 
HVL – Half-Value Layer; 
𝐼 – Corrente; 
𝐼0 – Intensidade inicial; 
𝐼𝐸𝑠𝑝𝑒𝑐í𝑓𝑖𝑐𝑎 – Ionização específica; 
𝐼𝑇  – Corrente no tubo de raios X; 
𝐼𝜆 – Intensidade de um feixe; 
K – KERMA (Kinetic Energy Released in Media); 
𝐾𝑎𝑟  – KERMA no ar; 
𝑀 – Massa atómica; 
𝑁 – Número de neutrões; 
𝑁𝑓 – Fator modificado ou número de fotões que 
podem ser detetados; 
𝑁𝑝 – Número de partículas; 
𝑁𝑝𝑖𝑥é𝑖𝑠 – Número de pixéis; 
𝑁𝜆 – Número de fotões; 
𝑃 – Probabilidade de um núcleo sofrer uma 
transformação nuclear espontânea; 
𝑃𝑎 – Probabilidade combinada de eletrões e buracos 
provocarem uma avalanche; 
𝑃𝐷𝐸 – Eficiência de deteção de fotões; 
𝑄 – Energia total libertada numa transformação 
nuclear ou carga; 
𝑄𝑓 – Fator de qualidade; 
𝑅𝐵𝐸 – Eficiência biológica relativa; 
𝑆 – Poder de paragem; 
𝑇 – Temperatura; 
𝑇1/2 – Tempo de meia vida; 
𝑉 – Volume ou tensão; 
𝑉𝐵𝑟  – Tensão de Rutura; 
𝑉𝑂𝑝 – Tensão de Operação; 
𝑉𝑇 – Tensão no tubo de raios X; 
𝑊𝑟 – Fator de ponderação relativo a diferentes tipos 
de radiação; 
𝑊𝑇 – Fatores de peso relativos aos efeitos 
estocásticos referentes a vários órgãos; 
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𝑋 – Radionuclídeo pai ou exposição; 
𝑌 – Radionuclídeo filho; 
𝑍 – Número de protões (atómico); 
𝑐 – Velocidade da luz; 
𝑑 – Distância; 
ℎ – Constante de Planck; 
𝑚 – Massa; 
𝑚0 – Massa do eletrão em repouso; 
𝑛 – Nível energético de um eletrão; 
𝑛𝑟 – Índice de refração; 
𝑝 – Momento linear de um fotão; 
𝑟0 – Raio clássico do eletrão; 
𝑡 – Tempo; 
𝑣 – Velocidade de uma partícula; 
𝑥 – Espessura; 
Δ𝑠 – Soma do comprimento percorrido pelas 
partículas; 
𝜙 – Fluência; 
Ψ – Fluência Energética; 
Ω𝜑 – O ângulo sólido específico; 
η – Eficiência quântica; 
𝜃 – O ângulo entre o fotão incidente e o eletrão de 
recuo (na dispersão de Compton); 
𝜃𝑐 – O ângulo do cone de emissão da luz de 
Cherenkov. 
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𝜇 – Coeficiente de atenuação total; 
𝜇𝑚 – Coeficiente de atenuação mássico; 
𝜇𝑡𝑟 – Coeficiente de transferência mássico; 
𝜈 – Frequência; 
𝜋 – Coeficiente de atenuação da produção de pares; 
𝜌 – Densidade; 
𝜎𝐶𝑜𝑒𝑟𝑒𝑛𝑡𝑒 – Coeficiente de atenuação da dispersão 
coerente; 
𝜎𝐶𝑜𝑚𝑝𝑡𝑜𝑛 – Coeficiente de atenuação da dispersão 
de Compton; 
𝜎𝑒 – Secção eficaz por eletrão; 
𝜏 – Coeficiente de atenuação do efeito fotoelétrico; 
𝜑 – O ângulo entre o fotão incidente e o fotão 
disperso (na dispersão de Compton); 





ADC – Conversor analógico-digital; 
APD – Fotodíodo de avalanche; 
CRT – Radioterapia conformal; 
CT – Tomografia Computorizada; 
DAC – Conversor digital-analógico; 
GM-APD – Fotodíodo de avalanche de modo Geiger; 
HDR – Elevada taxa de dose; 
ICRP – Comissão Internacional de Proteção Radiológica; 
ICRU – Comissão Internacional de Unidades Radiológicas; 
IMRT – Radioterapia de intensidade modulada; 
KERMA – Energia cinética libertada no meio; 
LDR – Baixa taxa de dose; 
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MPPC – Multi-Pixel Photon Counter; 
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SRT – Tempo de resposta única; 




A física aplicada à radiologia começa com o descobrimento dos raios X por Wilhelm Röntgen (1985), da 
radioatividade por Henri Becquerel (1986), e do isótopo rádio-226 (226Ra) por Marie e Pierre Curie (1989). 
Rapidamente estas descobertas foram desenvolvidas e implementadas na prática da medicina [1, 2]. Anos mais 
tarde (finais dos anos 50), com o descobrimento dos isótopos radioativos cobalto-60 (60Co) e césio-137 (137Cs) um 
novo avanço foi dado, uma vez que este tipo de fontes permitia utilizações mais pacíficas da radiação ionizante. 
Deste modo, foram introduzidas estas novas fontes radioativas em tubos e agulhas (em substituição do 226Ra). No 
entanto, as atividades específicas provenientes destes elementos não eram satisfatórias para construir fontes 
suficientemente finas [1, 2]. 
Em 1896, sucedeu-se a primeira radioterapia externa (modalidade amplamente utilizada atualmente), onde 
os raios X foram utilizados para o tratamento do cancro da mama. Os primeiros tratamentos eram realizados com 
fontes de baixo poder de penetração. Com o desenvolvimento dos tubos de raios X (com tensões entre 180 e 200 
kV), onde Coolidge foi pioneiro, o poder de penetração aumentou e era possível ceder mais energia a tumores mais 
profundos. Posteriormente, e após uma transição pelos aparelhos de cobalto (1,3 MV), foram introduzidos os 
aceleradores lineares (com tensões entre 4 e 20 MV). Recentemente a radioterapia com feixe de iões, como a 
radioterapia de protões e carbono-12, tem revelado características bastante interessantes e começa a ser 
implementada em espaços clínicos. Além destes avanços importantes, técnicas de radioterapia externa inovadoras 
(Conformal Radiation Therapy – CRT, Intensity Modulated Radiation Therapy – IMRT; 4D Radiation Therapy) 
têm sido desenvolvidas, contribuindo para uma maior utilização desta modalidade [1, 2]. 
Alternativamente à radioterapia de feixe externo, onde a dose é dada a partir do exterior do corpo, a 
braquiterapia é uma modalidade radioterapêutica que implica a colocação de fontes radioativas dentro ou à 
superfície do corpo. Este procedimento foi primeiro sugerido por Pierre Currie e Alexander Graham Bell [3]. Após 
aplicação desta modalidade tornou-se óbvio que a operação deste tipo fontes não tinha a segurança devida, uma 
vez que o corpo clínico era exposto à sua radiação. A braquiterapia por conseguinte perdeu alguma expressão, 
contudo, nos anos 60, estes problemas começaram a ser resolvidos com a introdução de novas fontes seladas, tais 
como o tântalo-182 (182Ta) e o íridio-192 (192Ir), fonte padrão utilizada atualmente na braquiterapia. Hoje em dia, 
a utilização de fontes artificiais é um campo de investigação que tem alcançado algum progresso e novas fontes 
como amerício-241 (241Am), o itérbio-169 (169Yb) e o samário-145 (145Sm) têm surgido. Contudo atualmente os 
radionuclídeos mais comuns são o 192Ir, o iodo-125 (125I), ouro-197 (197Au) e o paládio-103 (103Pd) [1,2]. 
A braquiterapia é assim uma técnica de tratamento que utiliza fontes radioativas seladas com o objetivo de 
irradiar um volume alvo (e.g., tumor) a fim de o tratar. Esta irradiação é realizada a distâncias reduzidas e através 
de aplicação intersticial, intracavitária, superficial ou intravascular (ver Figura 1.1). A escolha de uma técnica ou 
outra é ditada primariamente pelo tamanho e localização do tumor. 
Na braquiterapia intersticial, as fontes (fabricadas em forma de agulhas, fios, ou sementes) são colocadas, 
através de implantes de agulhas ou cateteres flexíveis, diretamente na área tumoral (utilizada no tratamento da 
mama, cabeça, sarcomas, próstata, entre outros). Existem dois tipos básicos de implantes intersticiais, temporário 
ou permanente [1, 2]. Nos implantes temporários (são os que permitem um maior controlo), as fontes são removidas 
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depois da dose desejada ter sido entregue (e.g., agulhas de rádio, fios ou sementes de irídio). Nos implantes 
permanentes, as fontes/sementes (e.g., 197Au ou 125I), como o próprio nome indica, ficam permanentemente no 
tecido. Geralmente, e relativamente aos implantes permanentes, os implantes temporários permitem um melhor 
controlo da distribuição das fontes e dosimetria associada. No entanto, os implantes permanentes são um 
procedimento único e é um método preferido para alguns tumores [1]. Um grande avanço nas técnicas de implantes 
temporários ocorreu quando foi desenvolvido o dispositivo denominado afterloading (ver Figura 1.1), onde as 
fontes são colocadas em aplicadores previamente implantados nos tecidos. 
 
Figura 1.1 – Esquerda: ilustração da técnica de braquiterapia intersticial ao cancro da próstata [4]. Centro: ilustração da técnica 
braquiterapia intracavitária ao cancro do colo do útero [5]. Direita: Sistema de afterloading microSelectron® [6]. 
A braquiterapia intracavitária utiliza fontes radioativas colocadas através de um aplicador, são numa 
cavidade anatómica, sendo normalmente e na sua maioria utilizada para cancros do colo do útero, do corpo do 
útero, e da vagina. A braquiterapia superficial é realizada através da colocação de fontes na superfície da área 
tumoral (e.g., no tratamento do cancro da pele). Para tal, moldes de plásticos são preparados para acomodar a 
superfície a ser tratada e as fontes são colocadas em segurança na parte exterior do molde. A distância entre o plano 
das fontes e a superfície é escolhida comumente entre 0,5 e 1 cm [1, 7]. A braquiterapia intravascular pauta-se pela 
colocação de fontes em vasos sanguíneos (e.g., no tratamento de re-estenose do stent coronário) [2]. 
Com este modo de terapia, uma alta/baixa dose de radiação pode ser entregue localmente ao tumor com uma 
diminuição acentuada da dose nos tecidos circundantes saudáveis. Esta dose está classificada pela International 
Commission on Radiation Units (ICRU) e divide-se em baixa taxa de dose (Low Dose Rate – LDR, 0,4 – 2 Gy/h), 
média taxa de dose (Medium Dose Rate – MDR, 2 – 12 Gy/h) e elevada taxa de dose (High Dose Rate – HDR, 
maior que 0,2 Gy/min) [8]. Uma nova categoria denominada de taxa de dose pulsada (Pulsed Dose Rate – PDR) 
apareceu recentemente [9]. Nesta categoria, uma alta taxa de dose é cedida em pequenos intervalos de tempo com 
o objetivo de simular o tratamento de LDR. 
Novas técnicas desenvolvidas têm estimulado um interesse gradual e crescente na braquiterapia. Entre elas 
encontra-se o desenvolvimento de dispositivos de afterloading controlados à distância (Figura 1.1). Estes 
dispositivos estão disponíveis para as categorias LDR ou HDR (ou PDR através de adaptação [10]) e para 
tratamentos intersticiais ou intracavitários. Os dispositivos de afterloading permitem controlar instantaneamente e 
à distância a colocação e remoção das fontes (de e para um local seguro), tornando possível prestar assistência aos 
pacientes de forma segura [1]. 
Os dispositivos de afterloading oferecem várias vantagens, tais como eliminação/redução da exposição do 
pessoal médico, otimização da distribuição de dose, técnicas de tratamento realizadas de forma mais consistente e 
reprodutível, armazenamento da fonte num cofre blindado permitindo uma melhor assistência ao paciente 
(situações normais ou de emergência) e tratamento a nível ambulatório [1, 11]. Contudo, algumas desvantagens 
também são identificadas e passam pelo custo dos dispositivos, agendamento dos tratamentos (quando o HDR está 
 3 
 
colocado num bunker partilhado), e sistemas de qualidade elevados (devido a grande complexidade do dispositivo 
e as mudanças frequentes de fontes) [1, 11]. 
De acordo com a modalidade de braquiterapia considerada, diferentes tipos de fontes radioativas são 
utilizadas. Estas podem ser divididas em fontes para HDR (198Au, 192Ir, 60Co, e 137Cs) ou fontes para LDR (132I, 
103Pd, césio-131) [11]. A escolha de um radionuclídeo tem, de um modo geral, em consideração aspetos técnicos, 
económicos, clínicos e de saúde pública (relacionada com a proteção radiativa) [11]. No que diz respeito aos 
implantes permanentes têm-se radionuclídeos com um tempo de meia-vida curto e uma energia suficientemente 
baixa, o que permite ao paciente sair do hospital em segurança após o procedimento clínico. Para implantes 
temporários, são necessários radionuclídeos com um tempo de meia-vida suficientemente longo, de modo a que o 
custo de substituição da fonte não seja proibitivo. Adicionalmente, estes últimos também têm de ter uma energia 
suficientemente elevada, possibilitando uma cedência de dose a profundidades maiores. Em todos os casos, 
procura-se radionuclídeos com uma atividade específica alta permitindo a utilização e fabricação de fontes 
pequenas para aplicações mais recentes [11]. A procura de novos radionuclídeos para a braquiterapia continua a 
ser um campo de investigação bastante ativo (e.g., descobertas de novos radionuclídeos como o itérbio-169 e o 
túlio-170) [11]. No âmbito desta dissertação é importante identificar as propriedades mais relevantes do 192Ir (ver 
Tabela 1.1). 
Tabela 1.1 – Propriedades mais relevantes do 192Ir (fonte padrão na braquiterapia de HDR) [11]. 
 192Ir 
Tempo de Meia-Vida (dias) 73,83 
Tipos de Decaimento β- (95,1%) e captura eletrónica (4,9%) 
Energia Média dos Fotões γ (keV) 372,2 
Energia Média dos Raios X (keV) 3,6 
Energia Média das Partículas β- (keV) 180,7 
Energia Média de Eletrões por Conversão Interna (keV) 266,9 
Energia Média dos Eletrões de Auger (eV) 844 
 
A utilização da modalidade de braquiterapia no cancro da próstata tem vindo a aumentar desde os meados 
de 1980. Este ressurgimento deveu-se (principalmente) à disponibilidade rotineira da ecografia transretal e ao 
desenvolvimento de sistemas de software de planeamento de tratamentos mais avançados (entre outros). 
Adicionalmente, a tomografia computorizada (CT) baseada em dosimetria pós-operatória oferece a possibilidade 
de avaliar a qualidade do implante e de forma proactiva influencia o resultado final [12]. Embora a maioria da 
literatura referente à braquiterapia demonstra resultados bioquímicos e perfis de morbidade que se comparam de 
forma equitativa com a prostatectomia e ao feixe externo de radiação terapêutica, torna-se cada vez mais evidente 
que a eficácia e morbidade são altamente dependentes da qualidade dos implantes. Análises complexas de 
dosimetria têm demonstrado que as taxas de cura urinária e complicações retais estão relacionadas com o modo 
como são realizadas as colocações das fontes e como o gradiente de dose subsequente é produzido. Os próximos 
desafios incluem, entre outros, uma melhoria na dosimetria para maximizar a distribuição de dose ideal [12]. Este 
último desafio é a grande motivação dos estudos apresentados nesta dissertação. 
1.2 Motivação e Objetivos 
Os tratamentos de braquiterapia são dados numa única sessão ou em várias sessões (normalmente três, mas 
podem ser mais). No entanto, entre frações, mudanças anatómicas podem ocorrer, a não ser que seja realizada uma 
tomografia computorizada (CT) imediatamente antes de cada tratamento e a dose seja recalculada, existe uma certa 
incerteza na entrega de dose [13]. Neste sentido, um grande desafio da braquiterapia (e não só) é a entrega (precisa) 
da dose de radiação prescrita ao tumor, limitando-a aos tecidos saudáveis [14]. A dosimetria in vivo é uma 
alternativa que permite obter medidas mais precisas sobre a dose absorvida durante o tratamento, podendo, 
posteriormente, ser comparada com o plano de tratamento. O tratamento, pode ser assim alterado entre frações ou 
mesmo interrompido se necessário [14]. Recentemente, a dosimetria in vivo (na braquiterapia) é tida como um 
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campo de investigação bastante ativo e carece de vários desenvolvimentos que permita a sua utilização habitual 
nas práticas clínicas [13-20]. Uma das investigações realizadas neste campo culminou no desenvolvimento de um 
dosímetro protótipo baseado em fibras óticas cintilantes para braquiterapia de LDR [21-24]. Neste sentido, e de 
encontro ao trabalho já realizado, o trabalho aqui apresentado tem como objetivo principal o estudo deste mesmo 
dosímetro protótipo para braquiterapia de HDR.  
No presente capítulo (“Introdução”), foi apresentado uma breve contextualização de cariz introdutório. No 
Capítulo 2 (“Radiação e sua Interação com a Matéria”) serão abordados alguns dos princípios físicos que estão 
relacionados (de forma direta ou indireta) com a construção do dosímetro protótipo, começando pela origem da 
radiação até aos processos de interação da radiação com a matéria. Completando o capítulo anterior, o Capítulo 3 
(“Dosimetria”) apresenta alguns conceitos relativos a dosimetria. Adicionalmente, expõem-se as principais 
caraterísticas dos dosímetros, assim como a descrição de vários sistemas dosimétricos. Este estudo irá culminar no 
estado da arte relativo à aplicação de dosímetros baseados em fibras óticas em dosimetria in vivo. O 
desenvolvimento do dosímetro protótipo baseado em fibras óticas cintilantes realizou-se considerando os vários 
elementos individualmente que posteriormente permitiu a sua agregação num único dispositivo. Deste modo, no 
Capítulo 4 (“Caracterização e Desenvolvimento do Dosímetro Protótipo”) são analisados e apresentados todos 
estes elementos individualmente e como um todo. Apresentado o dosímetro como um todo, no Capítulo 5 (“Testes 
Experimentais do Dosímetro Protótipo”) explora-se o seu comportamento em ambiente de laboratório e em 
ambiente clínico, no Centro Hospitalar e Universitário de Coimbra (CHUC). No Capítulo 6 (“Conclusão e 
Trabalho Futuro”) é apresentado o trabalho futuro a desenvolver e as várias conclusões sobre todo o trabalho 
realizado para esta dissertação. 
Os trabalhos realizados no âmbito desta dissertação contêm matéria publicável. Deste modo, foi submetido 
um artigo para a conferência ESTRO35 com o título “Real-Time Dosimetry in HDR Prostate Brachytherapy”, o 
qual se encontra em processo de seleção. 
2.1 Radiação 
2.1.1 Radioatividade 
A radioatividade, conceito importante nas várias técnicas de radioterapia, é descrita pela propriedade de um 
nuclídeo (átomo que contém um dado número de protões, Z, e um número específico de neutrões, N) instável 
(radionuclídeo) sofrer espontaneamente uma transformação (desintegrar-se) para um nuclídeo estável através de 
um fenómeno de irradiação. Este tipo de transformação (caraterizada por um processo estocástico, ou seja, 
aleatório) que abrange todo o átomo ocorre sem que exista uma influência exterior (e.g., temperatura) e segue uma 
certa distribuição probabilística (de probabilidade) [25].  
A lei fundamental do decaimento radioativo formulada por Rutherford (Equação 2.1) descreve o 
comportamento probabilístico de um grande número de radionuclídeos (𝑁) e dá-nos a atividade (taxa de 
decaimento, 𝐴) de um radioisótopo. Por sua vez, a constante de decaimento 𝜆𝑑𝑒𝑐  é definida pela probabilidade (𝑑𝑃) 
de um dado núcleo num determinado estado de energia sofrer uma transformação nuclear espontânea (com origem 
nesse estado) em um dado intervalo de tempo (𝑑𝑡). 
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𝑁 =  − 𝜆𝑑𝑒𝑐𝑁 = 𝐴 [𝑠
−1] 
Até recentemente, a unidade que descrevia a atividade de um radioisótopo (definida como sendo a melhor 
aproximação da atividade de um grama de 226Ra) era o curie (𝐶𝑖 = 3,7 ∗ 10
10 𝑑𝑒𝑠𝑖𝑛𝑡𝑒𝑔𝑟𝑎çõ𝑒𝑠. 𝑠𝑒𝑔𝑢𝑛𝑑𝑜−1). No 
entanto segundo o sistema internacional (SI) o Becquerel (𝐵𝑞 = 𝑑𝑒𝑠𝑖𝑛𝑡𝑒𝑔𝑟𝑎çõ𝑒𝑠. 𝑠𝑒𝑔𝑢𝑛𝑑𝑜−1) é a unidade 
adotada atualmente [26]. É essencial ter presente que nem todos os decaimentos provocam uma emissão (só uma 
parte do decaimento provoca emissão), logo não se pode inferir que a atividade seja uma medida da taxa de emissão 
de um radionuclídeo, neste caso é necessário o conhecimento do esquema de decaimento do isótopo [27]. 
 Um conceito semelhante é a atividade específica (𝐴𝐸𝑠𝑝𝑒𝑐í𝑓𝑖𝑐𝑎). Esta é definida como a atividade por unidade 
de massa de um dado radioisótopo. Se uma dada fonte de massa 𝑚 conter apenas um tipo de radionuclídeo de 
atividade 𝐴, a atividade específica pode ser apresentada pela Equação 2.2, onde 𝑀 é a massa atómica da amostra e 
𝐴𝑣 o número de Avogadro. Ainda associado à atividade temos o tempo de meia-vida (𝑇1 2⁄ ) de uma substância 
radioativa. Este é definido como o tempo necessário para a atividade inicial (𝐴0) ou o número de átomos radioativos 
decaírem para metade do valor inicial, e pode ser expressa pela Equação 2.3.  
























2.1.2 Ionização e Excitação 
Os fenómenos físicos, ionização e excitação, provocados pela radiação estão associados ao efeito que a 
radioterapia provoca sobre um paciente. A primeira, a ionização, é descrita pelo ganho de uma carga positiva 
(remoção de um eletrão, ou seja, criação de um par eletrão-ião) ou negativa (captura de um eletrão, resulta num 
único ião carregado negativamente) de um átomo que se encontra num estado neutro. A excitação pode ocorrer 
dentro de um átomo e é caraterizada pela transferência do eletrão que se encontra num determinado nível para outro 
nível mais energético. Os fenómenos descritos são propícios de acontecer quando ocorre colisões com átomos e/ou 
moléculas. Um vasto tipo de radiação pode provocar uma ionização (radiação ionizante). Destes, os mais 
importantes para a oncologia podem ser divididos em duas categorias: a radiação eletromagnética e a radiação 
corpuscular. 
A radiação eletromagnética, mencionada pela primeira vez, por James Maxwell, é descrita pela oscilação de 
campos elétricos e magnéticos, sendo que, numa vasta gama (espetro) de comprimentos de onda, os dois casos de 
interesse da radiação eletromagnética na oncologia são a radiação X e a radiação gama (γ) [2]. Estes tipos de 
radiação transportam energia suficiente para remover eletrões ligados das camadas atómicas. A radiação γ tem 
origem no núcleo de um átomo ou em processos de aniquilação entre a matéria e antimatéria. Por sua vez, a radiação 
X tem origem em partículas carregadas, usualmente eletrões. A radiação eletromagnética (X e γ) tem um equivalente 
energético quântico (𝐸) que é dado pela Equação 2.4, onde ℎ é a constante de Planck, 𝜈 a frequência, 𝜆 o 
comprimento de onda, e 𝑐 a velocidade da luz. É de notar que ambas as radiações podem ter a mesma energia 
diferenciando-se apenas na origem da radiação (nuclear ou eletrónica). Ao contrário da radiação γ, a radiação X 
pode ser produzida artificialmente através de tubos de raios X ou aceleradores lineares [28]. 




As radiações corpusculares são um tipo de radiação ionizante distinto e as mais comuns são: os eletrões, os 
neutrões (sem interesse para esta dissertação), e as partículas pesadas. No primeiro caso, os eletrões, são emitidos 
pelos núcleos (resultado do processo de colisão com uma partícula carregada, denominadas de partículas β, β - se 
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forem eletrões e β+  se forem positrões), ou através de um acelerador de eletrões (produção artificial, denominadas 
de partículas δ). No último caso, estamos a falar de protões, deuterões (o núcleo de um deutério apenas com um 
protão e um neutrão, sem nenhum eletrão), trítios (núcleo que contém apenas um protão e dois neutrões, sem 
nenhum eletrão), partículas α (núcleo de hélio com dois neutrões e dois protões), entre outras partículas pesadas. 
Apenas a emissão de partículas α ocorre naturalmente (radioatividade nuclear), todos os outros tipos de partículas 
pesadas são geradas por um acelerador [28]. 
A radiação ionizante pode ser infligida através de partículas não carregadas (e.g., raios X, γ e neutrões) e é 
denominada de indireta, porque deposita energia no meio através de dois processos: uma partícula carregada é 
libertada, onde seguidamente a mesma deposita energia através das interações de Coulomb. A radiação ionizante 
direta tem lugar devido às partículas carregadas (e.g., protões, eletrões e núcleos), uma vez que estas têm capacidade 
de ejetar eletrões dos átomos quando provocam uma colisão, ou seja, depositam energia no meio através de 
interações de Coulomb diretamente com os eletrões orbitais dos átomos do meio. 
As ionizações que ocorrem na matéria podem ser quantificadas através do conceito de ionização específica 
(𝐼𝐸𝑠𝑝𝑒𝑐í𝑓𝑖𝑐𝑎). Esta é definida pelo número de pares iões (primários e secundários) produzidos por unidade de 
comprimento da radiação incidente. A transferência linear de energia é a energia média perdida por unidade de 
comprimento da radiação incidente, consistindo no produto entre a ionização específica e a quantidade 𝑊 (total 
energético referente à energia de ligação do eletrão, à energia média cinética do eletrão, e a energia média perdida 
aquando da incidência de partículas que excitam o átomo e interagem com o núcleo aumentando as taxas de 
vibração das moléculas mais próximas) [28]. 
2.1.3 Tipos de Decaimento 
O decaimento radioativo, inicialmente referido no século XIX, pode ser descrito utilizando equações 
nucleares (Equação 2.5, onde 𝑋 é o radionuclídeo pai, 𝑌 o radionuclídeo filho, 𝐴 o número de massa, 𝑍 o número 
atómico, 𝜔 o tipo de radiação emitida (pode ser mais que uma), e 𝑄 energia total libertada na transformação 
nuclear). Este tipo de esquemas permite saber o que acontece à massa, carga e energia (propriedades que obedecem 
à lei da conservação) de um radionuclídeo. 
(2.5)     𝑋 →  𝑌𝑍′
𝐴′ + 𝜔 + 𝑄𝑍
𝐴  
Um núcleo de um átomo é constituído de neutrões e protões (nucleões) que se encontram normalmente num 
estado estável. Num processo isométrico esta estabilidade é obtida através da transição de um nível mais alto de 
energia de um protão ou núcleo para um nível menor, e normalmente é acompanhado pela emissão de um fotão γ 
(decaimento γ). Um outro processo que pode ter lugar é a transmutação (transformação de um elemento em outro, 
e denominado de decaimento β), onde um neutrão pode decair para o nível energético mais baixo de um protão 
(neutrão é transformado em protão), ou de forma análoga a transformação de um protão em neutrão. Em todos os 
tipos de decaimento supracitados, o núcleo perde energia e ganha estabilidade. Na Tabela 2.1 encontram-se 
sumarizados os vários tipos de decaimento radioativo. 
 
Tabela 2.1 – Decaimentos radioativos (A – Nº de massa, Z – Nº atómico, N – Nº de neutrões): 
𝐴
𝑍




Tipos de Decaimento AM Z N 
Decaimento β- A Z + 1 N – 1 
Decaimento β+ A Z – 1 N + 1 
Decaimento α A – 4 Z – 2 N – 2 
Emissão γ A Z N 
Conversão Interna A Z N 




As fontes que têm um decaimento α são compostas de elementos pesados que podem libertar 
simultaneamente 2 protões e 2 neutrões (partícula α), ou seja, um núcleo de hélio ( 𝐻𝑒2
4 ). É neste processo que o 
ganho em estabilidade é obtido. O decaimento α, comummente monoenergético, dá origem a um nuclídeo-filho 
que pode ser estável ou instável. As partículas α de massa pesada e muito energéticas sofrem pouca deflexão 
aquando da presença de campos magnéticos e o seu poder de penetração é fraco. Quando o decaimento α provoca 
a libertação da energia total de desintegração pela partícula α, não existe emissão γ, no entanto, se apenas uma parte 
da energia tiver a forma de energia cinética, o nuclídeo resultante fica num estado energético superior (ao estado 
fundamental) e o excesso de energia é libertado através de radiação γ. 
Retornando aos decaimentos β, um nuclídeo tende a ser mais estável se contém um número par de neutrões 
e protões [27]. O número de neutrões e protões é aproximadamente igual para nucleões estáveis de baixo Z, 
aumentando a discrepância para valores de Z maiores (neste caso o número de neutrões aumenta mais rapidamente 
que o de protões). Muitos nuclídeos existentes têm neutrões em excesso ou em falta e são instáveis sofrendo 
decaimento radioativo. Se a razão entre o número de neutrões e protões for muito alta em relação à razão de 
estabilidade, um neutrão pode ser transformado num protão e emitir uma partícula β- e um antineutrino (?̅?). Se a 
razão entre o número de neutrões e protões for menor, um protão pode ser transformado num neutrão emitindo uma 
partícula β+ (ou positrão, antimatéria com massa) e um neutrino (𝜈). Além destas duas situações a própria razão do 
nuclídeo pode sofrer uma alteração e aumentar através da captura de um eletrão (captura eletrónica). 
A captura eletrónica (absorção de um eletrão pelo núcleo) é um processo de decaimento nuclear que ocorre 
quando um núcleo é rico em protões e a sua energia menor que 1,02 MeV. A captura eletrónica é acompanhada 
pela emissão de um neutrino, no entanto, a maior parte da energia é mantida no núcleo filho. Seguidamente, a 
energia que fica no núcleo é libertada por um raio γ ou como conversão interna de eletrões. Os núcleos ricos em 
protões com energia insuficiente para produzir um positrão só podem decair por captura eletrónica. Se, no entanto, 
o núcleo for mais energético pode decair ou por este processo, ou pela emissão de um positrão, existindo uma 
competitividade entre os dois processos. Uma vez que é criada uma lacuna numa das camadas eletrónicas internas 
(o eletrão pertence na maioria das vezes à camada K), um dos eletrões de camadas mais externas irá cair nesta 
lacuna e produzir raios X caraterísticos ou eletrões de Auger [25]. A captura eletrónica através de conversão interna 
resulta em dois buracos. Um exemplo da sua utilidade é a utilização da fonte de 𝐼 
125 , onde os raios X caraterísticos 
originados pela captura eletrónica são a radiação útil no processo de tratamento [25]. 
A conversão interna é um processo nuclear, no qual, as alterações do estado de energia são realizadas através 
da transferência de energia do núcleo para os eletrões das camadas mais internas. Esta transferência de energia 
provoca a ejeção de um eletrão para o exterior do átomo, ou seja, um eletrão é retirado ao átomo. Neste caso, e 
contrariamente à emissão γ, a energia do núcleo em vez de ser libertada através de um fotão, é cedida às camadas 
eletrónicas mais internas (pode ser visto como a absorção interna da energia de radiação γ  por um eletrão). O 
eletrão de conversão tem uma energia cinética igual à diferença entre a energia da radiação γ e a energia de ligação 
do eletrão. Uma vez que diferentes eletrões têm energias de ligação diferentes, a conversão interna resulta num 
espetro de energias. Este processo produz uma lacuna na camada eletrónica interna. Os eletrões das camadas mais 
exteriores irão preencher a lacuna produzindo raio X caraterístico ou eletrões de Auger [25]. 
2.1.4 Tubos de Raios 𝑋 
As investigações realizadas por Röntgen (em 1895) foram o grande percursor do tubo de raios X. Desde 
então o desenvolvimento de tubos de raios X têm sofrido imensas evoluções (e.g., ao nível do arrefecimento e 
material do ânodo), no entanto o seu esquema e princípio de operação continua semelhante. No seu esquema mais 
simples, um tubo de raios X (ver Figura 2.1) é constituído por um invólucro de vidro que se encontra sobre alto 
vácuo (menor que 10−6 𝑚𝑚. 𝐻𝑔). Dentro deste tubo, e em extremidades separadas está o cátodo (elétrodo 
negativo) e o ânodo (elétrodo positivo). O primeiro é um filamento de tungsténio que quando aquecido emite 
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eletrões (através de emissão termiónica). Para que exista raios X, é necessário que estes eletrões sejam acelerados. 
A aceleração (medida em kV) é produzida através da aplicação de um campo elétrico elevado entre os dois 
elétrodos. Quando sujeitos a este campo, os eletrões que são emitidos pelo cátodo viajam a uma velocidade superior 
a metade da velocidade da luz em direção ao ânodo [28]. O material do ânodo é normalmente de tungsténio ou 
molibdénio (ou ligas constituídas com estes materiais, rénio ou carbono) [29]. Quando os eletrões atingem o ânodo 
(alvo) sofrem uma deflexão e diminuem de velocidade abruptamente, o que, por sua vez, entre outros tipos de 
energia, produz radiação de Bremsstrahlung e/ou radiação X caraterística (devido ao efeito fotoelétrico). A geração 
de raios X depende da aceleração aplicada (tensão aplicada) e da emissão termiónica (corrente aplicada).  
Um dispositivo alternativo que permite a criação de radiação X e eletrões de alta energia dá pelo nome de 
acelerador linear (conceito pensado em 1920 e criado em 1928) [28]. Ambos os dispositivos permitem a sua 
utilização na medicina (de diagnóstico e tratamento).  
 
Figura 2.1 – Esquema simplificado de um tubo de raios X [27]. 
2.2 Interação da Radiação com a Matéria 
Quando um feixe de fotões X ou γ atravessa um dado meio, interações entre os fotões e a matéria podem 
tomar lugar (Figura 2.2) e, como resultado, a energia dos fotões é transferida para o meio.  
 
 
Figura 2.2 – Esquerda: mecanismos de interações devido a um fotão primário e suas emissões resultantes (secundárias). Direita: 
importância relativa dos vários processos de interação com a matéria (para a radiação γ) [30]. 
Como ponto de partida, esta transferência de energia envolve a ejeção de eletrões dos átomos que constituem 
o material absorvente. Estes eletrões (rápidos) transferem a sua energia através da produção de ionização e/ou 
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excitação dos átomos ao longo do seu trajeto. Se o material absorvente é constituído por tecido vivo, pode ser 
depositada energia suficiente (dose absorvida) nas células destruindo a sua capacidade de reprodução. No entanto, 
a maior parte da energia absorvida é convertida em calor que não produz nenhum efeito biológico. 
Os mecanismos de interação com a matéria são assim extremamente importantes e o seu conhecimento é 
essencial, uma vez que a dose depende destes efeitos, ou seja, da interação entre os fotões e os eletrões, núcleos, 
campos de eletrões e campos dos núcleos. Os principais mecanismos de interação são a dispersão coerente, a 
dispersão de Compton, o efeito fotoelétrico, e a produção de pares. A probabilidade destas interações acontecerem 
depende da energia do fotão, da densidade do meio e do número atómico (ver Figura 2.2). 
2.2.1 Atenuação de um Feixe de Fotões 
A atenuação de um feixe de fotões é um dos fatores físicos mais importantes na física médica de diagnóstico 
e tratamento. Esta pode ser definida tendo em conta a redução do número de fotões iniciais após atravessarem uma 
dada espessura de material. Ao contrário das partículas carregadas, um feixe de fotões (radiação) não é degradado 
em termos energéticos, mas sim atenuado em intensidade, isto porque o efeito fotoelétrico e dispersão de Compton 
(que são as interações responsáveis pela atenuação do feixe) removem fotões do feixe, quer através da sua 
dispersão, quer através da sua absorção. Um tipo de experiência que pode ser realizada para medir as caraterísticas 
de um feixe de fotões no que se refere à sua atenuação, pode ser implementada e executada como demonstra a 
Figura 2.3. Nesta, um feixe de fotões monoenergético incide sobre um material absorvente que contém uma dada 
espessura. Os fotões que atravessam o material em linha reta são aqueles que não sofrem nenhuma das interações 
mencionadas atrás, mantendo a sua energia intacta. Estes, os fotões, são detetados por um detetor que é colocado a 
uma distância suficientemente grande do material absorvente (distância essa que permite a exclusão dos fotões 
dispersos). 
 
Figura 2.3 – Um feixe de fotões com intensidade 𝐼𝜆 ao incidir num material com coeficiente de atenuação µ e espessura x irá 
ser atenuado. Deste modo, medindo a intensidade do feixe que atravessou o material, 𝐼𝜆(𝑥), é possível medir as caraterísticas 
do feixe no que diz respeito à sua atenuação. 
Nestas condições, a redução do número de fotões (𝑑𝑁𝜆, ou 𝑑𝐼𝜆 em termos de intensidade) é proporcional ao 
número de fotões incidentes (𝑁𝜆 ou 𝐼𝜆) e à espessura do material (𝑑𝑥). O seu valor é dado matematicamente pela 
Equação 2.6, onde µ é a constante de proporcionalidade denominada de coeficiente de atenuação. 
(2.6)     𝑑𝑁𝜆 ∝ 𝑁𝜆𝑑𝑥  ⟹ 𝑑𝑁𝜆 =  −𝜇𝑁𝜆𝑑𝑥 ⟹ 𝑑𝐼𝜆 =  −𝜇𝐼𝜆𝑑𝑥 
 Se a espessura for expressa em termos de comprimento, a constante de proporcionalidade é chamada de 
coeficiente de atenuação linear. Se integrarmos, e assim, resolvermos a equação verificamos que a atenuação de 
um feixe monoenergético é descrita por uma função exponencial e dada pela Equação 2.7, onde 𝐼𝜆(𝑥) é a 
intensidade transmitida por uma espessura 𝑥 e 𝐼0 a intensidade incidente no material absorvente. Em geral o 
coeficiente de atenuação linear depende da energia dos fotões incidentes e da natureza do material (número de 
eletrões e densidade do mesmo). Perante este caso, se dividirmos o coeficiente de atenuação linear pela densidade, 




(2.7)     𝐼𝜆(𝑥) =  𝐼0𝑒
−𝜇𝑥 ⟺ 𝐼𝜆(𝑥) =  𝐼0𝑒
−𝜇𝑚𝑚 
 O termo análogo ao tempo de meia vida é o HVL (do inglês Half-Value Layer) e define a espessura 
necessária do material absorvente para atenuar a intensidade de um feixe de fotões para metade do seu valor original 
(ver Equação 2.8).  
(2.8)     𝐻𝑉𝐿 = ln 2 𝜇⁄  
 A análise descrita foi realizada com o pressuposto de termos um feixe de fotões monoenergético. No 
entanto, quando estamos perante um feixe de fotões prático produzido por um gerador de raios X, o feixe de fotões 
deixa de ser monoenergético consistindo de fotões que energeticamente se encontram dentro de um espetro de 
energia e, por sua vez, a atenuação do feixe deixa ser exponencial. 
2.2.2 Dispersão de Rayleigh-Thomson 
A dispersão de Rayleigh-Thomson também conhecida como dispersão coerente (ou dispersão ressonante) 
pode ser vista sob teoria ondulatória. Para tal consideremos a natureza ondulatória da radiação eletromagnética. 
Nesta situação, a onda eletromagnética quando passa perto de um eletrão (pouco ligado) vai transmitir o seu estado 
oscilatório (os eletrões começam a oscilar no campo criado pela onda) para o mesmo, fazendo com que este irradie 
de novo a onda eletromagnética com a mesma frequência da onda incidente. Deste modo, não existe transferência 
de energia para o movimento eletrónico, e nenhuma energia é absorvida pelo meio, assim como não é produzida 
nenhuma ionização e/ou excitação. O único efeito é a dispersão do fotão para ângulos pequenos. A dispersão 
coerente é mais provável para elevado Z e fotões de baixa energia [29]. Este tipo de efeito não contribui para a dose 
do paciente (KERMA ou dose absorvida) e só tem interesse a nível académico [31]. 
2.2.3 Efeito de Compton 
Se a energia de um fotão incidente (𝐸𝑥 =  ℏ𝑤) e de recuo são, individualmente, muito maiores do que a 
energia de ligação (𝐸𝑙) de um eletrão atingido por este, pode-se considerar que o eletrão encontra-se 
aproximadamente livre. Considerando a conservação de momento e da energia, e sabendo que o fotão não tem 
massa, ao contrário do eletrão, o fotão não pode ser completamente absorvido. Portanto, para que a interação entre 
o fotão de alta energia e o eletrão ocorra, o fotão tem de ser disperso, perdendo parte da sua energia no processo. 
A esta interação dá-se o nome de dispersão de Compton (ou dispersão incoerente). Esta dispersão, inelástica, 
envolve essencialmente eletrões das camadas mais externas.  
 
Na Figura 2.4 encontra-se ilustrado este efeito. O fotão incidente (com momento linear 𝑝𝑥 = 𝐸𝑥 𝑐⁄ ) ao 
atingir o eletrão livre em repouso (estacionário) provoca a ejeção deste mesmo eletrão com uma energia 𝐸𝑒  e 
segundo um ângulo 𝜃 em relação à direção do fotão incidente. Este fotão é assim disperso (a sua frequência é 
alterada, 𝑤′) com uma energia 𝐸𝑥
′ , um momento linear 𝑝𝑥
’  e um ângulo 𝜑 no mesmo plano definido pela direção do 
fotão incidente e direção de dispersão do eletrão. Esta análise matematicamente pode ser expressa pelas Equações 
2.9, 2.10 e 2.11, onde 𝑚0𝑐
2 é a energia de repouso do eletrão (0,511 MeV). 
Figura 2.4 – Dispersão de Compton [25]. 
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(1 − cos 𝜑)
 
(2.10)     𝐸𝑒 = ℏ𝑤 − ℏ𝑤




+ 1 − cos 𝜑
(1 − cos 𝜑) 







Até ao momento foi feita uma análise cinemática, onde são relacionadas as energias e ângulos das partículas 
participantes na interação Compton. Nesta e na dispersão de Thompson (que se irá ver de seguida) assume-se que 
o eletrão atingido está num estado inicial livre e estacionário. No entanto (e apesar das aproximações não terem 
consequências graves em aplicações à medicina), isto não é verdade, uma vez que os eletrões ocupam vários níveis 
de energia atómicos e encontram-se em movimento e ligados ao núcleo [31]. 
Na dispersão de Thompson (caso particular da dispersão de Compton), o fotão disperso e incidente contém 
a mesma energia (ou seja, o eletrão não fica com a energia cinética resultante da colisão elástica). Nesta descrição 
têm-se em consideração a secção eficaz (𝜎𝑒, por eletrão) diferencial e esta é dada pela Equação 2.12, onde 𝑟0 é o 
raio clássico do eletrão (𝑟0 = 𝑒
2 𝑚0𝑐
2⁄ = 2,818 ∗ 10−13 𝑐𝑚) e Ω𝜑 o ângulo sólido específico. Podemos obter o 
valor (independente da energia) da secção eficaz por eletrão através da integração desta mesma equação para todas 
as direções de dispersão. Para tal faz-se uma aproximação e assume-se uma simetria cilíndrica (0 ≤ 𝜑 ≤ 𝜋) e onde 
𝑑Ω𝜑 = 2𝜋 sin 𝜑 𝑑𝜑. O seu valor (área alvo efetiva) é numericamente igual à probabilidade de ocorrência da 
dispersão Thompson. Contudo, estamos perante uma aproximação que tem erros (significativos para energias da 
ordem dos 0,4 MeV). Perante esta situação foi feita uma nova análise por Klein e Nishina que obtiveram melhores 
resultados e concluíram que a maior probabilidade de dispersão ocorre para ângulos em redor do eixo de incidência, 
e retrodispersão para ângulos entre 90° e 270°, sendo a máxima probabilidade para o ângulo de 180° [31]. 











= 6,65 ∗ 10−25  𝑐𝑚2 𝑒𝑙𝑒𝑡𝑟ã𝑜⁄  
Através das Equações 2.9, 2.10 e 2.11 pode-se calcular a distribuição dos fotões dispersos e eletrões 
associados. Para energias pequenas a dispersão é na sua maioria isotrópica. Para energias elevadas a dispersão 
ocorre essencialmente para pequenos ângulos de 𝜑 e os fotões dispersos adquirem uma energia semelhante à dos 
incidentes, sendo que a sua direção é maioritariamente dirigida para a frente. 
2.2.4 Efeito Fotoelétrico 
Sem que haja violação da conservação do momento e energia, um fotão γ pode transferir toda a sua energia 
para um eletrão ligado, uma vez que o átomo/núcleo (adquirindo pouca energia cinética, devido à sua grande massa) 
consegue absorver parte do impulso de recuo. Este processo é conhecido como efeito fotoelétrico e é resultado 
deste a absorção total pelo átomo do fotão e consequente ejeção de um eletrão (fotoeletrão). Como um eletrão livre 
não pode absorver um fotão completamente, este efeito envolve apenas eletrões ligados, sendo que os eletrões com 
uma ligação mais forte (camadas internas) são mais importantes para a absorção fotoelétrica. Na Figura 2.5 
encontra-se ilustrado este efeito. Este, em princípio, só tem lugar para níveis de energia onde a condição 𝐸𝑖  >  𝐸𝑙 
(energia do fotão incidente, 𝐸𝑖, é maior que a energia de ligação do eletrão, 𝐸𝑙) é satisfeita. É de ressalvar que a 
contribuição dos diferentes níveis de energia no efeito fotoelétrico é muito desigual (sendo maior para os eletrões 
das camadas K e L) [20]. O fotoeletrão ejetado pode ser quantificado energeticamente, onde a sua energia cinética 
(𝐸𝑐) é dada pela Equação 2.13. À medida que o fotoeletrão interage com a matéria/meio, a sua energia cinética vai 
sendo absorvida. 
(2.13)     𝐸𝑐 = 𝐸𝑖 − 𝐸𝑙 
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A ejeção de um fotoeletrão é acompanhada de um fotão de fluorescência correspondente a uma diferença 
de energia (ver Equação 2.14) 𝐸𝑑, igual à diferença entre a energia do nível não saturado (onde se encontrava 
anteriormente o fotoeletrão, 𝐸𝑙(𝑛−1)) e a energia de um eletrão que se encontra no nível superior (𝐸𝑙𝑛, pode não ser 
o nível imediatamente a seguir). Este último eletrão vai ocupar o espaço livre deixado pelo fotoeletrão. O processo 
é repetido (camadas que deixam de ficar saturadas são preenchidas) até que seja alcançado um nível de energia 
equivalente à energia de ligação mais baixa no átomo. 
(2.14)     𝐸𝑑 = 𝐸𝑙(𝑛−1) − 𝐸𝑙𝑛 
Além do efeito de fluorescência existe um processo concorrente que envolve eletrões de Aüger. Esta 
competição é descrita pelo rendimento de fluorescência da camada K e é definida como o número de fotões K 
emitidos por lacuna nesta mesma camada. Para elementos com elevado Z a probabilidade de emissão do fotão K é 
perto de 1 e perto de 0 para baixo Z [31]. Os eletrões de Aüger têm origem quando o próprio fotão de fluorescência 
produz um efeito fotoelétrico num eletrão (com energia de ligação, 𝐸𝑙𝑝) correspondente ao mesmo átomo. A energia 
cinética dos eletrões de Aüger (𝐸𝑐𝑝) é rapidamente cedida ao meio e pode ser dada pela Equação 2.15.  
(2.15)     𝐸𝑐𝑝 = (𝐸𝑙𝑛 − 𝐸𝑙(𝑛−1)) − 𝐸𝑙𝑝 
O efeito fotoelétrico é mais relevante para baixas energias (ver Figura 2.2), onde os coeficientes de absorção 
de energia e transferência são idênticos, uma vez que nestas energias os eletrões em movimento dão origem a 
radiação de Bremsstrahlung e esta pode ser desprezada [31].  
 
2.2.5 Produção de Pares 
Se a energia dos fotões exceder duas vezes a energia do eletrão em repouso (2 ∗ 𝑚0𝑐
2 = 1,02 𝑀𝑒𝑉), o 
processo de produção de pares é possível a nível energético. No entanto, a sua probabilidade de ocorrência só 
começa a ser significativa para vários MeV, fazendo com que este processo só seja importante para energias 
elevadas. Na interação (que tem lugar no campo de Coulomb do núcleo), o fotão de alta energia desaparece e é 
substituído por um par eletrão-positrão. Toda a energia em excesso transportada pelo fotão (energia acima de 1,02 
MeV) é transformada em energia cinética (partilhada entre o eletrão e o positrão). Uma vez que o positrão, após 
ser desacelerado no meio absorvente, irá imediatamente aniquilar-se, dois fotões de aniquilação são produzidos 
(normalmente) como subproduto da interação. A produção de pares refere-se comumente a criação de um par 
eletrão-positrão através de um fotão (campo elétrico), no entanto o fenómeno também pode acontecer no campo 
nuclear (e.g., criação de um par protão-antiprotão, muão-antimuão). 
 
Figura 2.5 – Efeito fotoelétrico [25]. 
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2.2.6 Radiação de Cherenkov 
A velocidade de uma partícula num meio, entre outras coisas, depende da constituição deste, assim como 
da sua densidade. O mesmo é verdadeiro para fotões (partículas não carregadas), onde não existe nenhuma teoria 
que diga que a luz tem de ter uma velocidade constante em todos os tipos de meio (a teoria da relatividade apenas 
indica que a velocidade da luz é independente da referência). Deste modo, é possível que a velocidade de um eletrão 
de alta energia seja maior que a velocidade da luz quando viaja num determinado meio. Quando este fenómeno 
tem lugar, a partícula emite um tipo especial de radiação denominada de radiação de Cherenkov que tem um 
comprimento de onda na região do visível. Esta radiação tem uma certa geometria padrão, sendo emitida sobre a 
forma de um cone com um ângulo 𝜃𝑐 definido pela Equação 2.16, onde 𝑛𝑟 é um índice de refração do meio e 𝛽 =
𝑣 𝑐⁄  (𝑣 refere-se a velocidade da partícula no meio). Analisando a equação facilmente se chega à conclusão que a 
emissão de radiação de Cherenkov depende do índice de refração do meio e da velocidade da partícula nesse próprio 
meio e só existe se a condição 𝑣 = 𝑐 𝑛⁄  for satisfeita. Utilizando esta condição, pode-se determinar qual a energia 
cinética necessária para que o fenómeno tenha lugar e verificar que, geralmente, quanto maior for a massa de uma 
partícula, maior é a energia cinética necessária para que o efeito ocorra. 
(2.16)     cos(𝜃𝑐) =
1
𝑛𝑟𝛽
    
2.2.7 Coeficientes de Atenuação 
A atenuação de um feixe de fotões por um material absorvente é causada por cinco interações principais. A 
única não mencionada até agora trata-se da desintegração do fotão que só é importante para energias muito elevadas 
(maiores que 10 MeV). As já analisadas são a dispersão coerente, a dispersão de Compton, o efeito fotoelétrico e a 
produção de pares. Estas interações dependem do número atómico do meio e da energia dos fotões. A cada um 
destes processos corresponde um coeficiente de atenuação, sendo que o coeficiente de atenuação total é dado pela 
soma destes últimos e ordenados respetivamente na Equação 2.17. 
(2.17)     𝜇 =  𝜎𝐶𝑜𝑒𝑟𝑒𝑛𝑡𝑒 + 𝜎𝐶𝑜𝑚𝑝𝑡𝑜𝑛 + 𝜏 + 𝜋 
 
 
Figura 2.6 – Esquerda: variação do coeficiente de atenuação do chumbo em função da energia do fotão incidente. Direita: 
variação do coeficiente de atenuação da água (tecido) em função da energia do fotão incidente. A atenuação total resulta do 




2.2.8 Interação de Partículas Carregadas 
Ao passo que os fotões interagem com a matéria através do efeito fotoelétrico, Compton ou produção de 
pares, as partículas carregadas (e.g., eletrões, protões, partículas α e núcleos) interagem principalmente por 
ionização e excitação. Colisões radioativas em que as partículas carregadas interagem pelo processo de 
bremsstrahlung/radiação de travagem (perda de energia radiativa) são possíveis mas são muito mais comuns em 
eletrões do que partículas mais pesadas. A interação das partículas carregadas ou colisões são mediadas pela força 
de Coulomb entre o campo elétrico da partícula incidente e os campos elétricos dos eletrões orbitais e dos núcleos 
de que é constituído o material (são os mecanismo mais importantes de perda de energia). Colisões entre as 
partículas e os eletrões atómicos resultam na ionização e excitação dos átomos. Colisões entre as partículas e os 
núcleos resultam em energia radiativa perdida ou bremsstrahlung. As partículas também sofrem dispersão sem 
grandes perdas de energia. Devido à menor massa dos eletrões, estes sofrem um número muito maior de dispersões 
que as partículas pesadas. 
Acrescentando as interações dadas pela força de Coulomb, as partículas pesadas dão lugar a reações 
nucleares, produzindo deste modo nuclídeos radioativos. A taxa de energia cinética perdida (𝑑𝐸) por unidade de 
comprimento percorrido pela partícula (𝑑𝑥) é conhecida como poder de paragem (𝑆, definida na Equação 2.18, 
onde não são consideradas as perdas devido a reações nucleares) [31]. 
(2.18)     𝑆 =  −
𝑑𝐸
𝑑𝑥











O poder de paragem devido às interações ionizantes para partículas carregadas é proporcional ao quadrado 
da carga da partícula e inversamente proporcional ao quadrado da sua velocidade. Assim, à medida que a partícula 
desacelera, a taxa de energia perdida aumenta assim como a ionização ou absorção do meio absorvente. Na Figura 
2.7 tem-se um gráfico específico da deposição de dose ao longo do trajeto de várias partículas carregadas (neste 
caso, consideremos a partícula α). Na maioria do seu trajeto, a partícula vai depositando a sua energia lentamente 
no meio (tem duas cargas eletrónicas), sendo que posteriormente perto do final do seu trajeto a carga é reduzida 
através da captura de um eletrão e é produzido um pico seguido de uma queda abruta no poder de paragem. A este 
efeito no final da sua trajetória damos o nome de pico de Bragg, tendo um papel importante no tratamento 
oncológico (nomeadamente na radioterapia).  
As interações dos eletrões quando atravessam a matéria é muito semelhante às interações produzidas pelas 
partículas carregadas. No entanto, devido à sua pequena massa, os eletrões sofrem múltiplos espalhamentos e 
mudanças de direção na sua trajetória. Como consequência, o pico de Bragg não é observado para os eletrões. Na 
água ou tecidos moles, tal como para partículas carregadas, a perda de energia é realizada predominantemente 
através da ionização e excitação. Isto resulta na deposição da energia (ou dose absorvida) no meio. Novamente, 
devido à sua pequena massa, um eletrão pode interagir com o campo eletromagnético do núcleo e ser desacelerado 
tão rápido que parte da sua energia é perdida por bremsstrahlung. A taxa de energia perdida como resultado de 
bremsstrahlung aumenta com o aumento da energia do eletrão e do número atómico do meio. A interação dos 
eletrões é particularmente interessante, uma vez que os fotões transmitem energia aos eletrões que, por sua vez, a 
transmitem para o material (deposição de energia na matéria). Quando consideramos estes efeitos, estamos 
interessados em como a energia é depositada no meio irradiado e não no modo como a partícula perde energia. 
Não existe um feixe de radiação ideal na terapia por radiação. Ao passo que os raios X e os feixes de eletrões 
são os feixes mais usados, feixes de partículas têm algumas caraterísticas (físicas e biológicas) únicas que têm 




Figura 2.7– Dose relativa (perda da energia) em função da profundidade para diferentes partículas (protões, fotões, partículas 
α, eletrões, iões de carbono e piões [33]. 
3.1 Quantificação e Medidas de Dose 
3.1.1 Fluência 
Para calcular a dose absorvida são necessárias quantidades que descrevam os campos de radiação 
(conhecidas como quantidades de campo) [25]. A fluência (de partículas) é uma unidade básica muito importante 
que define o número de partículas por unidade de área. Seja 𝑑𝑁𝑝 o valor esperado do número de partículas que 
colide com uma esfera finita com centro no ponto P (durante um intervalo finito de tempo). Se a esfera for reduzida 
a um tamanho infinitesimal (ponto P) com uma área de secção transversal d𝐴𝑡, então pode-se deduzir a fluência 𝜙 
(ver Equação 3.1). A fluência é uma quantidade escalar, onde a direção não é considerada. Pode-se também definir 
a fluência através do diferencial energético (ver Equação 3.2), 𝑑𝐸. É de notar que a fluência pode também ser 
expressa como o quociente entre a soma do comprimento Δ𝑠 das partículas que atravessam a esfera elementar e o 
volume da espera (ver Equação 3.3). Esta forma é extremamente útil quando consideramos as denominadas 
cavidades integrais que envolvem a média da fluência sobre um volume (𝑑𝑉). 
(3.1)     𝜙 =  
𝑑𝑁𝑝
𝑑𝐴𝑡
 [𝑚−2 𝑜𝑢 𝑐𝑚−2] 
(3.2)     𝜙𝐸 =
𝑑𝜙
𝑑𝐸










O produto da fluência pela energia das partículas (𝐸𝑝) é denominado de fluência energética e é dado pela 
Equação 3.4, onde 𝐸𝑡 é o valor esperado da energia total (excluindo a energia da massa em repouso) e é dado pelo 
produto entre a energia de cada partícula e o número de partículas (𝐸𝑡 = 𝐸𝑝𝑁𝑝). De um modo semelhante, pode-se 
definir as referidas quantidades por unidade de tempo, ou seja, taxa de fluência e taxa de fluência energética. 





KERMA (do inglês 𝐾𝑖𝑛𝑒𝑡𝑖𝑐 𝐸𝑛𝑒𝑟𝑔𝑦 𝑅𝑒𝑙𝑒𝑎𝑠𝑒𝑑 𝑖𝑛 𝑀𝑒𝑑𝑖𝑎), com unidades de [𝐺𝑦 =  𝐽. 𝑘𝑔−1], é a energia 
cinética transferida de um fotão para um eletrão (enquanto a dose é a energia depositada no meio na forma de 
ionizações ou excitações). Noutras palavras, KERMA é a energia transferida para o eletrão secundário através de 
fotões primários. Não é o mesmo que a dose absorvida, mas tem as mesmas unidades básicas de medida. A 
quantidade KERMA pode ser pensada como um passo para a dose absorvida. É conceptualmente muito parecida à 
exposição, a quantidade de radiação que foi primariamente formalizada [34]. 
KERMA (K) é o quociente entre 𝑑𝐸𝑡𝑟 e 𝑑𝑚 (ver Equação 3.5), onde o primeiro é a soma da energia cinética 
inicial de todas as partículas ionizantes, libertadas por partículas ionizantes, não carregadas num material de massa 
𝑑𝑚 [35]. É aplicado apenas a partículas ionizantes indiretas, que, para esta dissertação, quase sempre significa os 
fotões, apesar de os neutrões também se enquadrarem nesta categoria [16].  




O valor do KERMA para os raios X ou raios γ consiste na energia transferida para eletrões ou positrões do 
meio por unidade de massa. A energia cinética de um eletrão pode ser gasta de duas maneiras [35]: 
 Interações de Coulomb com os eletrões dos átomos do material de absorção, resultando na dissipação da 
energia local, como excitação e ionização dentro ou perto do trajeto dos eletrões. São denominadas de 
interações por colisão. 
 Interações radiativas com o campo de forças de Coulomb do núcleo atómico (bremsstrahlung ou radiação 
de travagem), onde raios X são emitidos à medida que os eletrões desaceleram. Estes fotões de raios X são 
relativamente penetrantes, comparados com os eletrões. 
Adicionalmente, um positrão pode perder uma fração apreciável da sua energia cinética através da 
aniquilação em voo, em que a energia cinética possuída pela partícula no instante de aniquilação aparece como 
energia adicional quântica nos fotões resultantes. Este é assim também um tipo de perda de radiação de energia 
cinética, em que os fotões resultantes podem levar energia cinética para longe do trajeto das partículas carregadas 
[26]. Uma vez que KERMA inclui a energia cinética recebida pelas partículas carregadas quer seja por eletrões em 
colisão ou interações radiativas. KERMA pode subdividir-se em duas partes (ver Equação 3.6) de acordo com a 
criação de excitação/ionização (𝐾𝑐, de colisão) ou levada por fotões (𝐾𝑟 , de radiativa); 
(3.6)     𝐾 = 𝐾𝑐 + 𝐾𝑟 
3.1.3 Dose Absorvida 
A dose absorvida é relevante para todos os campos de radiação ionizante, seja ionização direta ou indireta, 
assim como para qualquer fonte de radiação ionizante distribuída dentro de um meio de absorção. É uma grandeza 
que carateriza a energia absorvida por unidade de massa. ICRU (1988) define a dose absorvida como o quociente 
de 𝑑?̅? por dm (ver Equação 3.7), onde 𝑑?̅? refere-se a energia média cedida pelas radiações ionizantes na matéria 
com massa dm [35]. 
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A taxa de dose absorbida num ponto pode ser obtida por diferenciação da dose absorvida em relação ao 
tempo (ver Equação 3.8). Contrariamente a KERMA, a dose absorvida é passível de ser medida através da 
transformação do calor em energia absorvida, coleção de carga produzida por ionização e através de cálculo teórico 
[29]. 











A exposição, relacionada com KERMA no ar, com unidades de [𝑅 =  𝐶. 𝑘𝑔−1], é a carga libertada no ar e é 
normalmente utilizada para dispositivos que medem a radiação. Quando os fotões interagem com o ar, um par ião-
eletrão é criado, com uma carga positiva e outra negativa. Se se medir a diferença de carga (𝑑𝑄), dividida pela 
massa (𝑑𝑚) pode-se medir a exposição (𝑋, ver Equação 3.9) [35]. A taxa de exposição é dada para um ponto num 
determinado tempo através da sua diferenciação (Equação 3.10).  








A exposição (e a sua taxa) é um meio conveniente e útil de caraterizar campos de raios X ou γ, uma vez que 
a fluência energética é proporcional à exposição de um dado fotão ou espetro. A mistura de elementos no ar é 
semelhante o suficiente ao número atómico efetivo do tecido biológico suave (músculo) para fazer do ar um 
material equivalente ao tecido em relação à absorção de energia dos raios X ou γ [36]. Assim, se alguém estiver 
interessado nos efeitos de tais radiações em tecidos, o ar pode ser substituído como um meio de referência num 
instrumento de medição. 
A exposição e o KERMA no ar (𝐾𝑎𝑟) também podem ser relacionados (ver Equação 3.11). Multiplicando a 
carga dQ pela energia medida requerida para produzir um par ião-eletrão, dividido pela carga do eletrão (𝑊 𝑒⁄ ), 
produz a parte de colisão da energia transferida (𝑑𝐸𝑡𝑟(1 − 𝑔)) [25]. A exposição contém propriedades idênticas às 
do KERMA, uma vez que é proporcional à fluência energética do feixe e é independente do material de que é 
constituído o elemento dm, no entanto estas duas grandezas são muito diferentes, uma vez que a exposição está 
relacionada com a carga (irradiação no ar) e o KERMA com a energia (irradiação em qualquer meio) [29]. 
(3.11)     𝑋 (
𝑊
𝑒
) =  𝐾𝑎𝑟(1 − 𝑔) ⟺ 𝑋 (
𝑊
𝑒
) = 𝐾𝑎𝑟,𝑐 
3.1.5 Eficiência Biológica Relativa (RBE) 
Nem toda a unidade de radiação provoca o mesmo dano aquando da irradiação de uma célula complexa. 
Processos químicos e biológicos provocados pela radiação dependem não só da energia absorvida, mas também da 
distribuição da dose absorvida no meio. Para doses absorvidas iguais, vários tipos de radiação ionizante 
normalmente diferem na eficiência com a qual provocam uma determinada resposta química ou biológica. RBE 
descreve a eficácia com que um determinado tipo de radiação provoca uma dada reação química ou efeito biológico. 
RBE é calculada comparando os resultados obtidos com a radiação em questão e outros de referência (Equação 
3.12). O efeito biológico terá de ser algo que possa ser medido (e.g., número de células mortas ou alteradas). 
(3.12)     𝑅𝐵𝐸 =  
𝐸𝑓𝑒𝑖𝑡𝑜 𝐵𝑖𝑜𝑙ó𝑔𝑖𝑐𝑜 𝑑𝑎 𝑅𝑎𝑑𝑖𝑎çã𝑜 𝑒𝑚 𝐸𝑠𝑡𝑢𝑑𝑜




3.1.6 Dose Equivalente 
International Commission on Radiological Protection (ICRP) criou fatores de ponderação (Wr, ver Tabela 
3.1) com o objetivo de ter em consideração as diferenças de qualidade para a dose de diferentes tipos de radiação. 
Estes fatores, expressos em Sievert (Sv), são utilizados para cálculos que dizem respeito à proteção contra a 
radiação. Não têm um grau de precisão elevado para o dano biológico, mas são uma estimativa conservadora de 
proteção contra a radiação sendo relativamente próxima da dose biológica. O valor dos fatores de ponderação é 
obtido através do produto entre o fator de qualidade (𝑄𝑓) e um fator modificado 𝑁𝑓, que toma o valor de 1 para as 
fontes externas. Os valores de 𝑄𝑓 são selecionados empiricamente a partir de RBE, que é a razão da dose de raios 
X ou γ para radiações em questão que dão o mesmo tipo de efeito biologicamente. 
Tabela 3.1 – Correspondência entre os vários fatores de peso com um determinado tipo de radiação [37].  
Partículas Fator de Peso 𝑾𝒓 
Fotões e Eletrões 1 
Protões e Piões carregados 1 
Partículas 𝛼 e núcleos pesados 20 
Neutrões (1 𝑀𝑒𝑉) 20 
Neutrões (10 − 100 𝑀𝑒𝑉 𝑜𝑢 0.1 − 0.01 𝑀𝑒𝑉) 5 – 10 
Neutrões (> 1 𝑀𝑒𝑉 𝑜𝑢 < 0.01 𝑀𝑒𝑉) 2,5 
 
Assim, pode-se afirmar que a dose equivalente (Equação 3.13) descreve o efeito relativo dos vários tipos 
de radiação ionizante sobre os tecidos vivos, ou seja, tem um maior significado biológico que a dose absorvida. 
(3.13)     𝐻 = 𝐷 ∗ 𝑄𝑓 ∗ 𝑁𝑓 = 𝐷 ∗ 𝑊𝑟 
3.1.7 Dose Efetiva 
Os efeitos de radiação sobre diversos órgãos (ou tecidos) variam de órgão para órgão, uma vez que estes 
têm diferentes radiossensibilidades e fatores de risco. A dose efetiva (𝐸𝐷) é uma grandeza que permite tomar em 
conta estes fatores e é dada pela Equação 3.14, onde 𝑊𝑇 são os fatores de peso relativos aos efeitos estocásticos 
referentes ao órgão T (ver Tabela 3.2). 
(3.14)     𝐸𝐷 =  𝑊𝑇𝐻 
Tabela 3.2 – Fatores de ponderação recomendados pela ICRP (1990) [37].  
Tecidos e Órgãos Fator de Peso 𝑾𝑻 
Gónadas 0.20 
Mama; Bexiga; Fígado; Esófago; Tiroide 0.05 
Medula óssea, Pulmão, Cólon, Estômago 0.12 
Ossos (superfície), Pele 0.01 
 
3.2 Dosímetros 
3.2.1 Características e Propriedades Importantes 
Geralmente, a deteção de radiação é assente no pressuposto de que a energia da partícula associada à 
radiação ionizante seja depositada dentro de um volume do detetor a fim de medir esta quantidade de energia [38]. 
Num detetor são importantes várias caraterísticas, tais como a sua eficiência (relação entre o número fotões que 
entram no volume ativo e o número de impulsos elétricos gerados), resolução em energia (capacidade de 
discriminar duas radiações de energias próximas), e o tempo morto (tempo que deve existir entre dois eventos 
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distintos para que estes possam ser discriminados como dois impulsos eletricamente) [31]. O campo de radiação 
fornecido pelas fontes de braquiterapia é caracterizado por doses com altos gradientes, uma alta gama de taxa de 
dose e energias relativamente mais baixas (em relação às energias praticadas por feixe externo). Estas três 
características impõem várias propriedades essenciais, tais como gama dinâmica alargada, independência 
energética, independência da taxa de dose, volume ativo pequeno, elevada sensibilidade, independência angular, 
elevada resolução espacial, resistência ao dano por radiação e independência com a temperatura [2]. 
Adicionalmente, quando se considera dosimetria in vivo é necessário ter atenção às seguintes propriedades: tecido 
equivalente; reduzidas dimensões (permitindo a sua inserção no corpo); leitura em tempo real e não causar 
perturbações no campo de radiação que está a ser medido. 
3.2.2 Tipos de Dosímetros 
Existe uma panóplia de dosímetros utilizados em braquiterapia que se baseiam em propriedades 
radioluminescentes, luminescência estimulada oticamente, e termoluminescentes (e.g., câmaras de ionização, 
dosímetro termoluminescentes, díodos, detetores de diamante, entre outros) [2]. 
Tabela 3.3 – Vantagens e desvantagens de alguns detetores candidatos à prática de dosimetria in vivo [21]. 
Tipo de Detetor Vantagens Desvantagens 
Câmara de Ionização 
Rápido; Estáveis; Realizam medidas 
diretas; Servem como referência 
Volumosos; Dispendiosos; Baixa 
eficiência 
Díodo 
Pequenos; Medidas em tempo real; Baixo 
custo 
Não são equivalentes ao tecido; 
Sensibilidade vária com a temperatura; 
Efeito direcional; Dependência com a taxa 
de dose 
MOSFET 
Muito pequenos; Boa resolução espacial; 
Medição instantânea; Memorização da 
dose; Pequeno efeito direcional 
Não são equivalentes ao tecido; 
Dispendiosos; Tempo de vida reduzido 
(devido à acumulação de dose) 
Diamante 
Pequenos; Equivalente ao tecido; 
Resistentes a danos por radiação; Sem 
efeito direcional 
Dispendiosos; Necessidade de pré-
irradiação antes do uso; Dependência com 
a energia; Dependência com a 
Temperatura 
TLD 
Pequenos; Boa linearidade com a dose; 
Baixo custo 
Não permitem leitura em tempo real; 
Fading; Perda de sensibilidade com o 
tempo; Calibração antes de cada utilização 
OSLD 
Estáveis; Sem efeito direcional; 
Independência da taxa de dose 
Efeito de Cherenkov; Leitura por laser 
Cintiladores de Plástico 
Muito pequenos; Boa sensibilidade; Boa 
resolução espacial; Independência da taxa 
de dose; Baixo custo 
Efeito de Cherenkov 
Fibra Ótica 
Baixo custo; Sem efeito direcional; Boa 
sensibilidade e linearidade; Equivalente ao 
tecido 
Má resolução espacial; Efeito de 
Cherenkov. 
 
As câmaras de ionização são os dosímetros mais comuns e utilizados em radioterapia. Com um conceito 
simplista, neste tipo de dosímetro pares ião-eletrão são produzidos à medida que a energia é depositada no volume 
ativo (meio) através de radiação ionizante. São amplamente utilizadas para determinação da exposição à radiação 
e dose absorvida [38]. Uma das desvantagens da câmara de ionização é o seu grande volume. Os dosímetros 
termoluminescentes (TLDs), também muito utilizados, permitem acumular e armazenar a dose num determinado 
cristal podendo, posteriormente, ser lida através do seu aquecimento. Têm sido, na sua maioria, substituído pelos 
OSLDs (dosímetros óticos de luminescência estimulada). Nestes, a estimulação do cristal é realizada através de um 
laser. No entanto, a dosimetria in vivo para os TLDs e OSLDs não é possível, uma vez que a leitura não é realizada 
em tempo real. Os díodos e MOSFETs são semicondutores que têm como princípio de funcionamento a formação 
de pares eletrões-buracos cujo deslocamento dá origem a um sinal elétrico que pode ser medido. Apesar das suas 
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dimensões relativamente pequenas e leitura em tempo real, possuem algumas desvantagens inapropriadas aos 
dosímetros de braquiterapia in vivo (e.g., não são equivalentes ao tecido). Os dosímetros de diamante, 
contrariamente aos semicondutores, são equivalentes ao tecido, no entanto exibem uma dependência com a 
temperatura, são rígidos e volumosos dificultando a sua utilização prática em dosimetria in vivo. 
Em suma, os dosímetros supracitados exibem várias limitações que condicionam o seu uso em dosimetria 
in vivo (ver Tabela 3.3). Uma alternativa que recentemente tem sido alvo de inúmeras investigações consiste no 
desenvolvimento de dosímetros de fibras óticas acopladas a cintiladores [39, 40]. 
3.2.3 Dosímetros de Fibras Óticas – Estado da Arte 
Os dosímetros baseados em fibras óticas oferecem uma panóplia de vantagens em relação aos dosímetros 
apresentados anteriormente. A caraterística mais importante deste tipo de dosímetros está relacionado como é 
transmitida a informação sobre a dose. Esta é realizada utilizando sinais óticos (em vez de elétricos), que são imunes 
a interferências elétricas e eletromagnéticas (apropriados para sua utilização com ressonância magnética, uma vez 
que não causam interferências na imagem). Adicionalmente, as pequenas dimensões das fibras oferecem uma 
excelente resolução espacial (invasão mínima em dosimetria in vivo), permitindo que a parte sensível do dosímetro 
seja colocada diretamente ou próxima ao tumor. 
O princípio de operação destes dosímetros resulta do fenómeno conhecido como luminescência. Esta ocorre 
quando um material, sujeito a uma certa quantidade de radiação, absorve alguma da radiação e como resultado 
emite luz com um comprimento de onda diferente. Dentro de certos limites é possível relacionar a quantidade de 
luz com a dose recebida pelo material. Diferentes tipos de radiação podem ser utilizadas para excitar um material, 
e são estes que dão lugar a diferentes métodos de luminescência. Os métodos mais utilizados na construção de 
dosímetro em radioterapia são o termoluminescente, fotoluminescente e radioluminescente. No primeiro a 
excitação ocorre devido ao calor, enquanto no segundo é devido a luz no visível ou ultravioleta. 
Os dosímetros de radioluminescência ou cintilação são baseados no fenómeno de conversão de radiação 
ionizante em luz visível (fluorescência, outros processos tal como a fosforescência também têm lugar, no entanto 
a sua emissão é muito mais longa no tempo) [41]. A deteção da radiação ionizante através de luz cintilante 
produzida em alguns materiais é uma das técnicas mais antigas em dosimetria. Um cintilador ideal obedece as 
seguintes propriedades: deve converter a energia cinética das partículas carregadas em luz detetável com uma alta 
eficiência de deteção; a conversão deve ser linear; o meio deve ser transparente ao comprimento de onda da sua 
própria emissão; o tempo de decaimento deve ser curto, o material deve ter uma alta qualidade ótica, e o índice de 
refração deve ser semelhante ao do vidro [41]. 
Os cintiladores de que são constituídos estes dosímetros podem ser divididos em dois grupos, inorgânicos e 
orgânicos. Cintiladores inorgânicos (e.g., cristais, cerâmicos, vidros, gases, ou líquidos nobres) são tipicamente 
cristais e feitos de halógenos alcalinos (e.g., CsI ou NaI) ou óxidos (e.g., bismuto de germânio) [42]. A cintilação 
é devida à estrutura do cristal que cria bandas de energia entre as quais a transição de eletrões toma lugar. Enquanto 
alguns cristais cintilam intrinsecamente, outros precisam de um ativador que permita a cintilação na região visível. 
Cintiladores orgânicos são compostos de hidrocarbonetos aromáticos e podem ser divididos em plásticos ou 
cintiladores líquidos (fora do âmbito desta dissertação). Os cintiladores orgânicos (de interesse para esta 
dissertação) cintilam a nível molecular, o que significa que cada molécula cintiladora pode agir como um centro 
de cintilação (ver Figura 3.1). Uma larga maioria deste tipo de cintiladores baseia-se em moléculas orgânicas com 
determinadas propriedades de simetria (estrutura de eletrões-π). Observando a Figura 3.1 podemos identificar 
facilmente os vários mecanismos de absorção e relaxamento/emissão que levam à fluorescência e fosforescência 
no cintilador orgânico. 
Os cintiladores orgânicos baseados em plásticos são dissolvidos num solvente que pode, subsequentemente, 
ser polimerizado. Em casos particulares pode ser adicionado um wavelength shifter (permite realizar uma alteração 
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do comprimento de onda de emissão) [41]. Os solventes mais comuns são PVT (polivinil de tolueno), o PS 
(poliestireno) e o PMMA (polimetil-metacrilato). 
 
Figura 3.1 – Níveis energéticos de uma molécula orgânica com estrutura molecular-π. Nesta pode-se observar os vários 
processos que dão lugar a cintilação [43]. 
Os cintiladores inorgânicos geralmente têm um rendimento de luz melhor (relativamente aos orgânicos), 
mas, fora algumas exceções, a sua resposta é relativamente lenta (dezenas ou centenas de ns). Por outro lado, e 
apesar dos cintiladores orgânicos serem comumente mais rápidos (da ordem dos ns), a sua grande desvantagem 
prende-se com o seu baixo Z (devido à utilização de materiais, tais como hidrogénio, carbono e oxigénio) e 
subsequente baixo rendimento para fotões γ. No entanto, uma possível solução baseia-se na adição de elementos 
de elevado Z, tais como chumbo ou estanho (promovendo a conversão fotoelétrica) [44]. O elevado valor de Z dos 
cintiladores inorgânicos favorece a sua escolha aquando da aplicação de espetroscopia de radiação γ. 
Dosímetros de Fibra Ótica baseados em Cintiladores de Plástico (PSDs) 
A investigação sobre os PSDs envolve o acoplamento entre cintiladores de plástico, um guia de luz [45,46] 
e um detetor de fotões (ver Figura 4.1). Este tipo de dosímetros oferecem vantagens significativas, tais como 
equivalência à água, linearidade com a dose, e independência energética na gama de tratamento por radioterapia 
comum [40]. Quando acoplados a guias de luz de plástico, os dosímetros são completamente equivalentes à água 
e não interferem com o processo de deposição de energia. No entanto, estudos recentes indicam que os PSDs têm 
uma dependência com a temperatura, sendo necessário mais estudos sobre o seu impacto [47, 48]. 
Um tipo de cintiladores bastante produzido e estudado para radioterapia é produzido pela companhia Saint-
Gobain Crystals (SGC) [46]. Os diâmetros variam entre os 0,25 e 5 mm (tipicamente são utilizadas fibras com um 
núcleo de 1 mm), são constituídas por um núcleo de poliestireno (com dopantes florescentes) e revestidas com 
PMMA. Um dos produtos de SGC, o BCF-60, foi estudado com o objetivo de verificar a resposta à dose de um 
planeamento radioterapêutico (para a próstata) [49]. O sistema montado mostrou medidas de dose correlacionada 
com uma câmara de ionização e foi verificado que os valores estavam dentro da margem de 1% dos valores 
previstos. 
BrachyFOD é um dosímetro que utiliza o cintilador BC-400 de SGC acoplado a uma fibra ótica de PMMA 
e este último, por sua vez, acoplado a um PMT. Desta configuração resultou um dosímetro para braquiterapia in 
vivo (com vantagens no tamanho e sensibilidade) [13, 45, 50, 51]. Uma das investigações deste dosímetro incidiu 
no controlo de dose à uretra durante um tratamento de HDR ao cancro da próstata [52]. Como conclusão, o estudo 
mostrou a necessidade da dosimetria in vivo na braquiterapia. Além do BC-400, a investigação de novos cintiladores 
tais como BC-430 e o BC-499 foi realizada com o objetivo de minimizar as desvantagens deste tipo de dosímetros 
(stem effect). [53]. 
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Um dos cintiladores alvo de inúmeras investigações devido às suas propriedades é o BCF-12 [54]. Num 
destes estudos chegou-se a conclusão que o rendimento de cintilação do BCF-12 era maior em 122% quando 
comparado com o BC-400. Adicionalmente verificou-se que o rendimento do BCF-60 era 47% menor que o 
rendimento do BC-400. Ainda neste estudo foi analisado o rendimento do SCSF-3HF e do SCSF-78 (fibras 
multiclad). Chegou-se a conclusão que a última era a que apresentava o melhor rendimento (144% maior do que o 
do BC-400) [55]. Num outro estudo, comparou-se os cintiladores BCF-10, BCF-12 e o BCF-20 [56]. Os três 
apresentaram uma boa linearidade e resolução espacial. O seu rendimento foi medido, e mostrou-se que o BCF-10 
apresentava os melhores resultados para utilização neste tipo de dosímetros. O cintilador BCF-12 foi utilizado 
recentemente no desenvolvimento de um dosímetro que opera em modo impulso (e coincidência, permitindo a 
rejeição do ruído de fundo) para braquiterapia de LDR. Este apresentou uma alta linearidade e uma incerteza de 
medição de apenas 2% [21-24]. 
Comercialmente, existe apenas um dosímetro de fibra ótica baseado em cintiladores de plástico para 
aplicações terapêuticas [57]. No entanto, dosímetros com foco em aplicações in vivo estão a começar a surgir [58]. 
Dosímetros de Fibra Ótica baseados em Cintiladores Inorgânicos 
Comumente explorados em aplicações radiográficas, cintiladores inorgânicos, tais como o Gd2O2S:Tb e o 
CsI:TI, têm mostrado vantagens em dosímetros na radioterapia [59]. Um dosímetro com este tipo de cintiladores 
foi testado. Cada um interage com radiação β e gera fotões de cintilação entre 455 nm e 550 nm. Três tipos de 
cintiladores foram testados (Gd2O2S:Tb, Y3Al5O12:Ce, CsI:TI). Os resultados mostraram que o Gd2O2S:Tb é o que 
tem uma maior resposta de cintilação em termos de criação de fotões [51]. 
Um dosímetro denominado RadLine e baseado em cristais inorgânicos (ZnWO4) foi desenvolvido 
recentemente, mostrando bons resultados em resposta à radiação β e γ [60]. Além deste, o cristal de Al2O3Cr tem 
mostrado boas propriedades para o tipo de dosímetros aqui considerados [61, 62]. Numa comparação com o 
cintilador BCF-12, verificou-se que o último é mais adequado para tratamentos envolvendo fontes, como é o caso 
da braquiterapia [63]. Uma das grandes desvantagens do Al2O3Cr é a sua dependência com a dose acumulada. 
Deste modo, novas investigações têm sido realizadas. Uma das quais envolveu a caraterização de cristais, como o 
Mg2SiO4:Tb, CsY2F7:Tb e o KMgF3:Sm, onde se apurou que o primeiro, além de ter altas eficiências, não mostra 
dependência com a dose acumulada [64]. 
Stem Effect: Efeito de Cherenkov e Luminescência 
Neste tipo de dosímetro e para que a luz chegue ao detetor de fotões é aconselhado e necessário um guia de 
luz que permita realizar a ligação ótica entre o cintilador e o detetor. O guia de luz (fibra ótica) é um meio de 
propagação feito de vidro ou de materiais poliméricos que permite a propagação da luz dentro dela. Uma das suas 
grandes desvantagens está relacionado com o stem effect. 
O termo stem effect é utilizado para descrever a radiação de Cherenkov e outro tipos de luzes (e.g., 
fluorescência da fibra ótica devido a excitação de eletrões) que podem ser produzidas na fibra e que afetam a 
dosimetria (particularmente em sensores luminescentes). Para os plásticos mais comuns utilizados na dosimetria o 
índice de refração varia entre 1,48 e 1,60, o que significa que a radiação de Cherenkov é observada para energia 
maiores que 145 e 180 keV, respetivamente [65]. A fonte utilizada em ambiente clínico (192Ir) produz eletrões 
secundários com energia suficiente para produzir radiação Cherenkov, logo é necessário ter em consideração este 
efeito. Um facto importante é que a luz de Cherenkov é dependente do ângulo que o eletrão faz com o eixo da fibra, 
assim como do comprimento e energia radiada. Esta radiação é proporcional ao inverso do comprimento de onda 
ao cubo. 
Vários métodos têm sido desenvolvidos para eliminar este tipo de ruído, entre os quais: 
 Utilização de uma fibra adicional sem cintilador junto à fibra sensível para fazer a subtração do ruído [66-
68]. É um método que dobra o tamanho do componente sensível. Em doses com grandes gradientes, como 
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é o caso da braquiterapia de HDR, a diferença de ruído entre as duas é grande, originando um potencial 
erro, não sendo a mais apropriada. 
 
 O segundo método pauta pela discriminação da luz de Cherenkov da luz de cintilação através do fenómeno 
de dependência temporal. A emissão de Cherenkov é um processo imediato, enquanto a cintilação tem um 
atraso. A eficácia deste método já foi investigada e comprovada em radiação pulsada, no entanto este 
método não pode ser utilizado em radiação contínua [69]. 
 
 O terceiro método toma vantagem da diferença espetral entre a luz de cintilação e o ruído [63, 64]. É 
utilizado um filtro ótico para remover a luz de Cherenkov (e a fluorescência), no entanto a utilização deste 
filtro provoca uma redução no sinal (não aconselhável para braquiterapia, no entanto em radioterapia por 
feixe externo é um bom método). Uma variante deste método pauta-se pela utilização de uma câmara CCD 
para medir as intensidades relativas de três comprimentos de onda diferentes [70]. 
Novas soluções, como guias de luz com núcleo de ar ou guia de luz dopados, têm sido sugeridas para 
eliminar o stem effect [71, 72]. Como consequência das investigações já realizadas, o stem effect começa a não ser 
um fator limitativo nos dosímetros baseados em fibra ótica. 
3.2.4 Detetores de Fotões - MPPC 
A quantificação da luz de cintilação através de dispositivos (detetores) contadores de fotões permite 
determinar a dose especificamente no local onde se encontra o cintilador. O PMT (tubo fotomultiplicador) é um 
dispositivo que serve para o efeito (contar fotões), no entanto apresenta várias desvantagens que podem ser 
minimizadas através de detetores de fotões do estado sólido. A investigação destes novos dispositivos foi assim um 
impulsionador de uma nova tecnologia do estado sólido que trouxe melhorias substâncias relativamente aos PMTs. 
Estes novos detetores do estado sólido baseiam-se na operação de um díodo perto da zona de rutura. Nesta zona o 
díodo pode trabalhar em dois modos distintos, dependendo se a tensão de polarização inversa encontra-se abaixo 
ou acima da tensão de rutura. [73] 
No primeiro caso, o dispositivo é denominado de fotodíodo de avalanche (APD) e cada fotão absorvido 
(através de um processo de ionização) cria, em média, um número M de pares eletrões-buracos. Este modo de 
operação é linear, uma vez que o número de portadores de carga é proporcional (por uma fator M) ao número de 
fotões absorvidos [73]. No segundo caso, referimo-nos ao dispositivo como um APD em modo Geiger. Neste tipo 
de condição (de polarização), o campo elétrico é suficientemente grande para que um único portador injetado na 
região de depleção provoque uma avalanche autossustentável [73]. 
Os primeiros trabalhos (pioneiros) envolvendo a tecnologia descrita remontam aos anos 60 através de 
McIntyre e Haitz [74, 75]. Nessa altura e no início dos anos 70 os díodos de avalanche em modo linear e em modo 
Geiger eram um campo de investigação experimental e teórico bastante ativo. Em 1972 foi patenteado um novo 
tipo de detetor (do estado sólido) de fotão único que precedeu outros trabalhos [73]. O desempenho dos primeiros 
detetores operando em modo Geiger, com uma tensão de polarização superior à tensão de rutura, não era o melhor, 
mas a despeito do facto, foi possível observar a deteção de fotões únicos. O desenvolvimento da tecnologia 
proporcionou a criação de um novo díodo de avalanche de fotão único (SPAD) e da estrutura SLIK™ produzida 
por Perkin-Elmer [73]. A extinção da rutura em avalanche nos dispositivos era feita passivamente, tornando estes 
dispositivos lentos (taxa de contagem menor que 100 kHz). Apenas após o desenvolvimento de circuitos de extinção 
ativos foram alcançadas altas taxas de contagem de mais de 1 MHz e um tempo morto reduzido [76]. Em 1999 
Radiation Monitoring Devices Inc. desenvolveu uma matriz de APDs com a capacidade de deteção de fotão único. 
Este dispositivo operava em modo Geiger e tinha um circuito ativo de extinção por cada APD [77]. Já mais 
recentemente (1990) um novo fotodetetor de avalanche baseado na estrutura de metal-resistência-semicondutor 
(MRS-APD) foi desenvolvido [78, 79]. Consequentemente e através da divisão da estrutura MRS em várias células 
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(ligadas paralelamente entre si através de uma resistência) foi concebido, com um grande contributo de Golovin e 
Sadygov, o fododíodo de avalanche de modo Geiger (GM-APD) [80]. 
 
Figura 3.2 – Arquitetura de um detetor MPPC (vista de lado). A estrutura descrita de um único pixel é conhecida como uma 
estrutura “reach-through” [81]. 
Em 2006 foi apresentado por K. Yamamoto um novo contador de fotões denominado Multi-Pixel Photon 
Counter (MPPC, ver Figura 3.2) [82]. O princípio de funcionamento de um MPPC pode ser discriminado a uma 
estrutura simples (Figura 3.2) que combina um APD em modo Geiger com uma resistência (quenching resistance). 
O modo Geiger é obtido através da aplicação de uma polarização inversa (ou tensão de operação 𝑉𝑜𝑝) maior que a 
tensão de rutura 𝑉𝑏𝑟. Neste modo, a incidência de um fotão pode, com uma certa probabilidade, criar um par eletrão-
buraco. A carga resultante é multiplicada através de uma avalanche de alto ganho (106) que, por sua vez, cria um 
impulso de saída mensurável (ver Figura 3.3). A quantidade de carga do impulso pode ser calculada através da 
Equação 3.15, onde 𝐶 refere-se à capacidade de um APD [82]. 
(3.15)     𝑄 = 𝐶(𝑉𝑜𝑝 − 𝑉𝑏𝑟) 
 
Figura 3.3 – Esquerda: circuito equivalente à matriz do MPPC. Cada pixel contém um APD (em modo Geiger) ligado a uma 
série de resistências. Centro: o processo básico aquando da combinação de um MPPC e uma resistência (de quenching). Direita: 
sinal de um MPPC [81, 82]. 
A operação básica de cada estrutura (célula) pode ser explicada em três modos, carga, descarga e extinção 
(Figura 3.3). Numa primeira fase, e assumindo que o díodo tem um elemento capacitivo, a capacidade da célula é 
carregada através da tensão de operação e mantém-se contante até ser atingida por um fotão. O fotão incidente 
provoca um processo de avalanche que, por sua vez, descarrega o elemento capacitivo. A resistência limita a recarga 
do APD, assim quando a tensão de operação iguala a tensão de rutura (descarga) a célula é novamente carregada e 
está apta a detetar outro fotão. 
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Colocando todas as células ligadas em paralelo numa matriz (saídas ligadas a um único elétrodo) obtém-se 
a estrutura do MPPC (Figura 3.3). Deste modo, cada célula pode detetar, simultaneamente, um fotão e provocar 
um impulso que é proporcional (em amplitude) ao número de células ativadas [82].  
Assim, estes novos dispositivos (incluindo o MPPC) são candidatos que têm substituído os PMTs em várias 
aplicações, apresentando (relativamente) várias vantagens [68, 73]: insensibilidade a campos magnéticos (até 15 
T) robustez; compactação; tensão de operação reduzida (menor que 100 V); vida útil prolongada; baixo consumo 
(menor que 50 𝜇𝑊. 𝑚𝑚−2); pequena sensibilidade a partículas carregadas que atravessam o dispositivo; tolerância 
à luz acidental; e facilidade de comunicação entre o dispositivo e um circuito eletrónico de leitura. 
Para um melhor entendimento do MPPC, de seguida são descritas algumas das suas características óticas e 
elétricas. 
Eficiência de Deteção de Fotões (PDE): A eficiência de deteção de fotões é a percentagem detetada dos fotões 
incidentes na área de um MPPC. Esta é dada pela Equação 3.16, onde 𝜂 é a eficiência quântica, 𝐹𝑔 o fator de 
preenchimento e 𝑃𝑎 é a probabilidade combinada de eletrões e buracos provocarem uma avalanche. Uma vez que 
𝜂 é função do comprimento de onda e 𝑃𝑎 é função da tensão de polarização, PDE depende do comprimento de onda 
e da tensão de polarização [83]. 
(3.16)     𝑃𝐷𝐸 =  𝜂𝐹𝑔𝑃𝑎 
Gama dinâmica: Um fotodetetor ideal produz um sinal que é proporcionalmente linear a toda a gama de 
intensidade de luz. Esta propriedade é referida como linearidade e é altamente desejável em fotodetetores, mas 
nunca é alcançada para toda a gama. O ruído intrínseco limita o menor nível de luz detetável, ao passo que, uma 
variedade de fenómenos que são únicos no detetor causam comportamentos não lineares e, eventualmente, a sua 
saturação. A Equação 3.17 permite saber (aproximadamente) qual o número de fotões que podem ser detetados 
(𝑁𝑓), num MPPC com 𝑁𝑝𝑖𝑥é𝑖𝑠 pixéis e 𝑁𝜆 fotões [84]. 
(3.17)     𝑁𝑓 = 𝑁𝑝𝑖𝑥é𝑖𝑠(1 − 𝑒
−
−𝑁𝜆.𝑃𝐷𝐸
𝑁𝑝𝑖𝑥é𝑖𝑠  ) 
Caraterísticas Temporais: O intervalo de tempo entre o instante em que o fotão atinge o fotodetetor e o instante 
em que o fotodetetor produz um sinal é chamado de tempo de resposta única (SRT – Single Response Time). No 
caso de um fotodetetor ideal, repetidas incidências de fotões resultaria em valores idênticos de SRT. Num detetor 
não ideal, os valores de SRT diferem. Este facto implica um limite na capacidade do detetor para resolver em tempo 
eventos distintos. A resolução temporal de um fotão único (SPTR – Single Photon Timing Resolution) é uma medida 
da dispersão dos valores de SRT e é uma das caraterísticas mais importantes de um detetor. A sua origem tem várias 
razões: os locais exatos onde os fotões incidem criam pares eletrões-buracos que diferem devido à natureza 
estocástica do efeito fotoelétrico; os tempos de deriva de portadores de carga a partir dos pontos de sua criação até 
à região de avalanche são diferentes, mesmo se forem criados no mesmo local (os portadores podem ter velocidades 
iniciais diferentes e o seu espalhamento também pode ser diferente); as avalanches podem ser provocadas através 
de outros fenómenos e as contantes de tempo de cada pixel variam devido às pequenas diferenças do material que 
são constituídas. A importância dos fatores mencionados que afetam o SPTR também podem depender de 
quantidades, tais como a tensão de polarização, o comprimento de onda da luz, a temperatura, o número e tamanho 
dos pixéis [85]. 
As caraterísticas de desempenho de um MPPC também são de extrema importância para que este consiga 
responder de um modo desejável e sem afetar a medição. Seguidamente são descritas algumas destas caraterísticas. 
Ruído no Escuro: Uma avalanche pode ser provocada por um fotão que chegue ou através da geração de portadores 
livres. O último, produz contagens (ruído) no escuro com uma taxa desde 100 kHz até alguns MHz por cada mm2 
a 25ºC (e um threshold equivalente a metade da amplitude do sinal referente a um fotão). Por cada decréscimo de 
8ºC a quantidade deste tipo de ruído é reduzido a metade. Além desta solução para diminuir o ruído, também através 
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da diminuição da tensão de polarização é possível obter um ganho menor e por consequente um ruído menor. 
Adicionalmente, as contagens no escuro podem ser reduzidas através da redução do número de centros de geração-
recombinação, de impurezas e defeitos no cristal [80, 86]. 
Cross-Talk Ótico: Em cada avalanche existe, em média, 3 fotões com uma energia de 1.14 eV, que são emitidos 
por cada 105 portadores. Quanto estes fotões atravessam a célula vizinha podem provocar uma avalanche e assim 
provocar um novo impulso que se sobrepõe ao já criado [80, 87, 88]. Uma vez que a emissão dos fotões é isotrópica, 
este tipo de evento tem uma pequena probabilidade de acontecer. Além disso, parte dos fotões são absorvidos no 
pixel que os criou. Sulcos entre células (isolador ótico) e tensões de polarização baixas (baixo ganho) podem reduzir 
o cross-talk. 
Afterpulsing: Os afterpulses ocorrem quando se forma uma avalanche secundária num pixel que se encontra a 
recuperar de uma avalanche primária. A avalanche secundária deve-se à libertação de eletrões que estavam presos 
após a avalanche primária ter tido lugar. Os afterpulses com um atraso curto contribuem pouco (as células não se 
encontram totalmente recarregadas), mas têm um efeito no tempo de recuperação. 
Dependência com a Temperatura: Num ambiente com temperatura constante, a sobretensão aplicada a um MPPC 
determina as suas caraterísticas operacionais, tais como o ganho e PDE. Uma vez que a temperatura é um parâmetro 
importante que afeta as caraterísticas optoelectrónicas da junção pn, tais como a largura da região de depleção, a 
tensão de rutura, a resistividade, entre outras, a operação de um MPPC irá ser significativamente afetada por este 
parâmetro. Assim, a temperatura é um fator que tem de ser tomado em consideração [83]. 
4.1 Conceito 
Esta dissertação incidiu no estudo de um dosímetro protótipo baseado em fibras óticas cintilantes com vista 
à sua aplicação/adequação em braquiterapia, nomeadamente em braquiterapia HDR para o cancro da próstata. Deste 
modo, pretende-se caracterizar um dispositivo baseado em três componentes principais (Figura 4.1): um cintilador 
(permite converter a radiação em luz visível); um guia de luz (como o próprio nome indica, permite guiar a luz que 
foi anteriormente produzida pelo cintilador); e um MPPC (permite detetar a luz recebida pelo cintilador). 
 
Figura 4.1 – Ilustração artística da ponta de prova do dosímetro protótipo. Esta consiste numa fibra cintilante BCF-12 (o 
alumínio serve para aumentar a eficiência) acoplada a uma fibra de PMMA que por sua vez transporta o sinal de cintilação para 




Cintilador: Constituído por uma fibra cintilante (BCF-12, da companhia SGC) com 1 mm de diâmetro (5 mm de 
comprimento) que emite na região do azul com um pico máximo nos 435 nm. Esta fibra tem um núcleo de 
poliestireno, um índice de refração de 1,60, uma abertura numérica de 0,58 e está revestida por PMMA (com índice 
de refração de 1,49) [89, 90]. 
 
Guia de Luz: Fibra da companhia Agilent Technologies com núcleo de PMMA e com 0,5 e 1 mm de diâmetro (3 
m de comprimento). Esta fibra tem um núcleo com índice de refração de 1,49, uma bainha com índice de refração 
de 1,42, uma abertura numérica de 0,47 e uma atenuação de 0,19 dB/m [91]. 
 
MPPC: Detetor de luz produzido por Hamamatsu Photonics tipo S10362-11-050P (área de 1 mm2), com um ganho 
de 7. ,0 ∗ 105 e um ruído no escuro de 104 kHz (com um threshold correspondente a metade da amplitude do sinal 
de uma única célula) para uma tensão de operação de 73,12 V [92]. 
 
O dosímetro (Figura 4.2), e uma vez que será utilizado como protótipo, foi dividido em vários blocos 
(Figura 4.3) com o objetivo de possibilitar uma futura melhoria nas funções do dosímetro como um todo. Cada 
bloco tem uma função própria e quando juntos permitem o controlo funcional do dosímetro. Os quatro blocos 
essenciais no dosímetro são os seguintes: bloco de tensão (fornece a tensão ao MPPC permitindo a sua polarização); 
o bloco de leitura (contém o MPPC), com uma saída em corrente (ou tensão através de conversão) e outra em 
impulso, ou seja, permite a sua leitura em corrente e em impulso; o bloco amplificador (permite a amplificação do 
sinal, para que este possa ser mensurável); e o bloco lógico (permite, após amplificação, converter os impulsos 
produzidos pelo MPPC num sinal digital). Adicionalmente, o dosímetro é dotado de um microcontrolador que 
permite, além de gerir os vários aspetos do dosímetro, realizar a comunicação entre o dosímetro e um computador. 
Para cada um dos blocos, à exceção do bloco amplificador, foi desenvolvida uma GUI (interface gráfica do 
utilizador, ver Figura 4.4) que permitisse o controlo de todo o dosímetro a nível individual (bloco a bloco) e em 
conjunto. Para o bloco de tensão foi desenvolvido uma interface que permitisse o controlo interno da tensão de 
operação do MPPC. Relativamente ao bloco de leitura foi desenvolvido um programa que permite o controlo 
exterior da tensão de operação e a leitura de corrente do MPPC. Por último, e para o bloco lógico, foi desenvolvido 
um programa que, além de controlar o threshold e stretch dos impulsos analógicos (e digitais) do MPPC, permite 
a medição do número de impulsos por segundo. 
 
Figura 4.2 – Fotografias do dosímetro protótipo desenvolvido. A – Entrada (alternativa) de polarização; B – Saída do sinal 
(corrente); C – Saída em tensão; D – Entrada da fibra ótica; E – Microcontrolador; F – Bloco de tensão; G – Bloco de leitura 
(os blocos amplificador e lógico podem ser sobrepostos a este através de espaçadores); H – Espaço para mais blocos; I – Entrada 
de tensão (microcontrolador); J – Entrada USB; K – Guia de luz; L – Posição do cintilador. 
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Como mencionado anteriormente, os blocos de leitura, de amplificação e lógico permitem a utilização do 
dosímetro em várias modalidades e a medição do sinal de saída de vários modos. Assim, com o dosímetro 
apresentado é possível medir o sinal de saída do MPPC como corrente (através de um 
eletrómetro/picoamperímetro), tensão (através de um ADC/multímetro), impulso analógico (através de um 
ADC/osciloscópio) e impulso digital (com um microcontrolador/contador). É objetivo desta dissertação avaliar o 
modo de corrente para regimes de HDR, deste modo dá-se mais relevância à utilização do dosímetro em modo 
corrente (ou tensão), no entanto o modo impulso digital e analógico também é brevemente abordado. Nas secções 
seguintes é analisado o dosímetro protótipo e são caraterizados os principais componentes que o constituem. 
 
Figura 4.3 – Esquema dos vários blocos do dosímetro protótipo. 
 
Figura 4.4 – Cima: Interface visual do programa “Controlo da Tensão” destinado ao controlo da tensão de polarização de dois 
MPPCs/canais distintos. Baixo Esquerda: Baixo Esquerda: Interface visual do programa “Controlo Keithley 6487” que permite 
o controlo do picoamperímetro Keithley® 6487 à distância (leitura de corrente e fonte de tensão). Baixo Direita: Interface visual 
do programa “Controlo Lógico” que permite medir o número de impulsos por segundo e controlar o threshold e stretch destes. 
4.2 Microcontrolador 
O microcontrolador é um componente essencial do dosímetro. É ele que permite o controlo do bloco de 
tensão (polarização do MPPC) e verificar a que temperatura se encontra o dosímetro (MPPC). Adicionalmente, 
através de comunicação serie é possível comunicar com um computador em ambos os sentidos (enviar e receber 
informação). Um microcontrolador constituído por uma unidade central de processamento, geralmente menos 
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complexa do que as presentes no microprocessador encontra-se associado (ligado internamente) a memórias 
(voláteis e não voláteis) e vários tipos de periféricos (e.g., portas digitais/analógicas) que se encontram compactados 
todos no mesmo circuito integrado. Há literalmente centenas, talvez milhares, de microcontroladores no mercado 
[93]. Nesta dissertação e no dosímetro protótipo utilizou-se o microcontrolador ATmega328P da companhia 
ATMEL® (Arduino® UNO r3) com 14 pinos de saída/entrada digital (6 dos quais com PWM), 6 pinos de entrada 
analógica, 32 kB de memória Flash, 2 kB de SRAM, 1 kB de EEPROM e um clock de 16 MHZ [94]. 
4.3 Bloco de Tensão 
Um dos fatores que influencia o ganho do MPPC é a diferença de potencial aplicada a este. Neste sentido, 
para que o MPPC consiga ser polarizado e, por sua vez, ter um ganho considerável (𝑔 ~ 106) é necessário um 
dispositivo que produza uma diferença de potencial adequada. Adicionalmente, e uma vez que o ganho varia com 
a tensão aplicada, é essencial que este dispositivo consiga variar a diferença de potencial consoante as necessidades. 
Uma das vantagens de utilizar um dispositivo mutável (no que diz respeito à tensão) consiste na possibilidade de 
correção do ganho (leia-se tensão) com a variação da temperatura. Este é um dos métodos propostos na literatura 
para conseguir um ganho constante com a variação da temperatura [95-99]. 
Uma das soluções adotadas para este problema culminou na construção de um bloco de tensão (Figura 4.5). 
Este, dotado com um digital-to-analog converter (DAC), permite, juntamente com o microcontrolador, controlar a 
diferença de potencial aplicada ao MPPC. O bloco de tensão é assim composto por dois DACs (dois canais), 
MAX1932 (com uma precisão de 0,5%, tensão de saída entre 4,95 e 90 V, e uma pequena tensão de ripple, 1 mV), 
que permitem em simultâneo controlar a tensão de dois MPPCs [107]. Este dispositivo com possíveis aplicações 
em vários campos é especialmente útil para díodos de avalanche. Um DAC é um dispositivo eletrónico capaz de 
converter um valor digital num valor analógico. Requerem uma fonte externa ou interna de grande exatidão e 
estabilidade. 
 
Figura 4.5 – Esquerda: imagem ilustrativa do encapsulamento do chip, onde são identificados os vários pinos e circuito típico 
do DAC utilizado para o desenvolvimento do bloco de tensão (foram utilizados dois canais). Direita: fotografia do bloco de 
tensão (circuito impresso com uma área de 5,00 ± 0,05 cm2) [100]. 
De modo a ter uma grande gama de tensões, foi projetado um circuito com base na datasheet do MAX1932 
(Figura 4.5) que permite variar a tensão desde 72,2 V até 76,4 V. Uma vez que o DAC considerado é de apenas 8 
bits, faz com que exista uma limitação nos valores de tensão (resolução) que se pode obter para cada conjunto de 
8 bits. Assim é importante verificar quais as tensões de saída que se podem obter com esta configuração. Com este 
objetivo, e utilizando o microcontrolador (juntamente com o computador), o bloco de tensão e um multímetro, 
foram determinadas as tensões possíveis para cada conjunto de 8 bits. Da Figura 4.6 (e valores associados) chega-
se a conclusão que a resolução em tensão é de 16,5 mV (ou seja 16,5 mV são adicionados aos 72,2 V por cada bit), 
no entanto esta resolução pode ser reduzida se reduzirmos a gama de tensões em que estamos a trabalhar. Uma 
conclusão distinta a que se pode chegar está associada ao facto de existir uma ligeira flutuação da tensão quando 
 30 
 
nos aproximamos do limite superior de tensão, no entanto o comportamento do bloco de tensão é bastante linear, e 
assim excelente para fornecer a tensão de polarização ao MPPC. 
 
Figura 4.6 – Variação da saída de tensão com o número de byte enviado pelo DAC. Fazendo um ajuste linear aos pontos do 
gráfico chega-se à seguinte função 𝑉𝑠  =  0,0165 ∗ 𝐵𝑦𝑡𝑒 + 72,18 𝑉 (𝐴𝑑𝑗. 𝑟
2  =  0,9997). Através do declive chega-se a 
conclusão que a resolução é de 16,5 mV. 
4.4 Bloco de Leitura 
O bloco de leitura é fundamental na arquitetura do dosímetro. É ele que alberga o MPPC e fornece a saída 
de corrente (ou tensão) e impulso. À entrada do bloco (e antes do MPPC) existe um componente que permite 
realizar o espelho da corrente com uma certa proporção, ou seja, a corrente que é fornecida ao MPPC é replicada 
neste componente com uma determinada proporção e pode ser utilizada para outros fins (e.g., conversão em tensão). 
A leitura do MPPC, no bloco de leitura (Figura 4.7) pode ser realizada de vários modos, e, dependendo do objetivo, 
pode-se escolher qual o modo mais apropriado. Neste bloco testou-se dois espelhos de corrente diferentes: DS3920 
enMAX4007 [101, 102]. 
Caraterísticas do DS3920 [101]: 
 Tensão de operação varia entre os 2,97 V e 76 V; 
 Razão de 5:1 (divide a corrente por 5); 
 Deteta correntes de 250 nA até 2 mA; 
 Resposta rápida (50 ns); 
 Exatidão menor que 5%. 
Caraterísticas do MAX4007 [102]: 
 Tensão de operação varia entre 2,7 V e 76 V; 
 Razão de 10:1 (divide a corrente por 10); 
 Deteta correntes de 250 nA até 2.5 mA com 
5% de exatidão e de 10 nA até 10 mA com 
10% de exatidão;
Os espelhos de corrente MAX4007 e DS3920 são muito semelhantes e podem partilhar o mesmo circuito 
(ver Figura 4.7). Com o objetivo de estudar o comportamento de ambos os current mirrors foi desenvolvido um 
circuito semelhante ao da Figura 4.7 e, em substituição do MPPC, utilizou-se uma resistência de 98,5 MΩ. Para 
ler a corrente e fornecer a tensão ao circuito utilizou-se o picoamperímetro Keithley® 6487. Mediu-se a corrente e 
tensão de saída em função da tensão de entrada (fonte de alimentação) e os dados obtidos encontram-se 
representados na Figura 4.8 para os componentes DS3920 (à esquerda) e MAX4007 (à direita). Em ambos os casos 
verifica-se que, para valores de tensão baixos, o erro de leitura é superior a 10%, no entanto à medida que se 
aumenta a tensão o erro na região de interesse para esta dissertação situa-se abaixo dos 2% (relativamente aos 
valores teóricos). Este erro deve-se essencialmente a um offset de tensão que por sua vez é provocado através da 
queda de tensão nos componentes (este offset encontra-se ilustrado na Figura 4.9). Após análise detalhada de ambos 
os componentes chegou-se a conclusão que DS3920 é o espelho de corrente com melhor desempenho (com uma 
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melhor exatidão e resposta mais rápida). Adicionalmente foi testado o DS3920 com uma resistência de 1 GΩ e 
observou-se que a resposta em tensão tinha uma sensibilidade de aproximadamente 1 nA (Figura 4.9). 
 
Figura 4.7 – Esquerda: circuito típico dos espelhos de corrente utilizados para o desenvolvimento do bloco de leitura. Direita: 
fotografia do bloco de leitura (circuito impresso com uma área de 5,00 ± 0,05 cm2) [98, 99]. 
 
Figura 4.8 – Esquerda: corrente (I) na resistência (98,5 MΩ) em função da tensão de saída (𝑉𝑠) para o espelho de corrente 
DS3920. Direita: corrente na resistência (98.5 MΩ) em função da tensão de saída para o espelho de corrente MAX4007. A 
diferença de potencial aplicada e a corrente foram lidas com o picoamperímetro Keithley 6485. A tensão foi medida com o 
multímetro Fluke 189. 
  
Figura 4.9 – Esquerda: corrente (I) na resistência (1 GΩ) em função da tensão de saída (𝑉𝑠) para o current mirror DS3920. 
Direita: estudo do offset (entre a tensão de entrada e a tensão de polarização) criado pela atuação do espelho de corrente. 
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4.5 Bloco Amplificador 
Os impulsos produzidos pelo MPPC, mesmo com um ganho considerável, continuam a ser muito pequenos 
para serem medidos. Deste modo o bloco amplificador (ver Figura 4.10) vem colmatar este problema através do 
uso de amplificadores operacionais (OpAmps). A reposta do MPPC é uma corrente reduzida. De um modo geral, 
esta corrente pode ser convertida e amplificada com recurso a um amplificador de transimpedância (conversão de 
corrente em tensão) [103, 104]. O esquema do circuito de amplificação encontra-se representado na Figura 4.10. 
Depois da conversão da corrente em tensão (amplificador de transimpedância) é utilizado um segundo OpAmp 
(amplificador operacional) para o ganho. Na Figura 4.11 pode-se observar uma fotografia do sinal do MPPC 
utilizando o bloco amplificador medido através do osciloscópio Tektronix DPO2024. Os valores dos componentes 
referentes ao amplificador de transimpedância definem o tempo de integração e serão condicionantes da forma do 
sinal. Estes componentes têm de ser otimizados, uma vez que a sua má aplicação pode levar à ocorrência de efeitos 
indesejados, tais como tempos de decaimento do sinal inadequados, saturação do sinal, ruído, diferença de 
impedâncias, entre outros.  
 
 
Figura 4.10 – Esquerda: o esquema típico utilizado no bloco amplificador (o primeiro OpAmp é de transimpedância, enquanto 
o segundo é de ganho). Direita: uma fotografia do bloco amplificador com dois canais permitindo a leitura de dois MPPCs. 
 
Figura 4.11 – Sinal do MPPC após ser processado pelo bloco amplificador (tempo de subido de ~10 ns e descida de ~40 ns).  
4.6 Bloco Lógico 
O bloco lógico (Figura 4.12) permite transformar os impulsos analógicos produzidos pelo MPPC em 
impulsos digitais e adicionalmente realizar um stretch (alongamento no tempo) sobre estes. Para tal são essenciais 
dois componentes, um DAC (MAX5700) e um comparador (MAX9011) [105, 106]. Este último é um dispositivo 
que se ativa (passa do valor lógico 0, 0 V, para o valor lógico 1, 5 V) quando um sinal de entrada sobe acima da 
referência (tensão de threshold). Uma vez que o sinal do MPPC é da ordem das dezenas de ns é essencial que o 
comparador seja suficientemente rápido de modo a dar uma resposta adequada. O bloco lógico é assim constituído 
por dois comparadores que podem operar em modo coincidência, uma vez que ambos estão ligados a uma porta 
AND (SN74AUC1G08) [107]. O stretch é feito por um condensador e um potenciómetro digital (TLP0202-10) que 
pode ser controlado através de software [108]. É possível realizar um stretch ao sinal de um dos dois comparadores 
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(dois canais) utilizados no bloco lógico (o outro tem um tempo fixo) e a porta lógica AND. Os valores temporais 
correspondentes ao stretch para cada uma das possibilidades encontram-se explanados na Figura 4.13.  
 
Figura 4.12 – Esquerda: esquema típico do circuito utilizado para o bloco lógico. Direita: fotografia do bloco lógico. Da 
esquerda para a direita e de baixo para cima, entrado do canal 1, entrada do canal 2, saída lógica do comparador do canal 2, 
saída lógica da porta AND, saída lógica do comparador do canal 1. 
 
Figure 4.13 – Tempo lógico ativo em função do byte aplicado. Do gráfico conclui-se que existe uma grande variedade de 
stretchs que podem ser aplicados. O tempo ativo do canal 1 é fixo e é de aproximadamente 70 ns. 
 
Figura 4.14 – Sinal do MPPC após ser processado pelo bloco amplificador (tempo ativo ~180 ns). O threshold é menor que a 
amplitude correspondente a um sinal provocado por um fotão. O sinal visível corresponde a uma contagem no escuro do MPPC. 
Após o sinal ser processado pelo bloco lógico obtém-se um sinal digital que pode ser visualizado na Figura 
4.14. Como verificado, o tempo que o sinal encontra-se com o valor lógico 1 (tensão de 5 V) num dos canais 
depende do stretch aplicado. Este bloco é particularmente interessante quando se quer obter grandes sensibilidades 
de sinais que têm ruído de fundo. O facto de operar em modo coincidência permite excluir parte deste ruído em 
relação ao sinal, ou seja, aumenta a razão sinal ruído.  
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5.1 Testes de Laboratório 
Para os testes de laboratório foram utilizadas três configurações, o dosímetro protótipo sem fibra ótica e 
cintilador (para avaliação da corrente no escuro), o dosímetro protótipo com fibra ótica (3 m de comprimento e 1 
mm de diâmetro ou 0,5 mm de diâmetro) sem cintilador e com cintilador (5 mm de comprimento e 1 mm de 
diâmetro ou 0,5 mm de diâmetro). As dimensões do cintilador são importantes, uma vez que estas propriedades 
estão relacionadas com a resolução em posição e sensibilidade do dosímetro. Na Figura 5.1 pode-se observar os 
vários instrumentos e dispositivos utilizados nos testes propostos para esta secção. Adicionalmente, é possível 
verificar o esquema típico utilizado para todas as medidas. Além do dosímetro protótipo são utilizados os seguintes 
instrumentos /materiais principais:  
 Tubo de raios X (Jupiter 5000 Series da Oxford Instruments®) para realizar a irradiação;  
 Multímetro (Fluke® 189) para medir a saída em tensão do dosímetro protótipo;  
 Osciloscópio (Tektronix® DPO2024) para analisar o sinal (impulsos) do MPPC;  
 Picoamperímetro (Keithley® 6487) para determinar a corrente produzida pelo MPPC;  
 Fantoma de PMMA (simulador de corpo);  
 Dosímetro comercial com câmara de ionização (Raysafe™ Xi) para estudos comparativos;  
 Fonte de tensão (BK Precision® 1672) para alimentar o bloco de amplificação e o bloco lógico; 
 Termómetro. 
 
Figura 5.1 – Aparato experimental para estudar o comportamento do dosímetro em modo corrente e impulso. A – Tubo de raios 
X; B – Fantoma de PMMA; C – Parte sensível do dosímetro protótipo; D – Câmara de ionização; E – Dosímetro protótipo; F – 
Picoamperímetro; G – Multímetro; I – Osciloscópio; J – Fonte de tensão (necessária para o bloco de amplificação e lógico). 
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Na maioria dos casos as medições foram realizadas para 100 pontos (durante 5 segundos) com o objetivo 
de evitar flutuações. Contudo, durante as medições há sempre flutuações no sinal produzido na fibra cintilante (e 
coletado pelo MPPC) uma vez que estamos a medir pequenas intensidades e os próprios instrumentos podem sofrer 
de algumas instabilidades (e.g., tubo de raios X). De forma a tornar mais fácil a leitura desta secção, define-se T 
como temperatura, VT a diferença de potencial aplicada ao tubo de raios X, I a corrente no MPPC, IT a corrente 
aplicada ao tubo de raios X, d a distância entre o tubo de raios X e os volumes sensíveis dos detetores, e VOp a tensão 
de operação do MPPC. 
5.1.1 Corrente no Escuro 
A corrente no escuro é a corrente do MPPC quando este se encontra a trabalhar no escuro, ou seja, quando 
não recebe nenhum fotão (dosímetro protótipo sem a fibra e o cintilador). Esta corrente de fundo é importante, uma 
vez que limita o valor da dose mínima que pode ser medida. Para um melhor entendimento da corrente no escuro 
dos MPPCs mediu-se a curva I-V do MPPC nestas condições. O resultado encontra-se explanado na Figura 5.2, 
onde foi acrescentada a conversão da corrente em tensão. Através da sua análise chega-se à conclusão que a corrente 
no escuro aumenta exponencialmente com a tensão de polarização. Existe uma alta correlação entre a corrente do 
MPPC e a conversão desta em tensão (tensão de saída), onde se verifica (e quando normalizado) uma diferença 
máxima de 2%. Este último facto é um indicador do bom funcionamento do espelho de corrente DS3920 como 
conversor de corrente em tensão. Note-se que os valores das correntes praticadas são muito baixos, o que torna a 
conversão de corrente em tensão mais instável. 
 
Figura 5.2 – Variação da corrente (tensão de saída) com a tensão de polarização no MPPC. É possível verificar que a corrente 
no escuro aumenta exponencialmente com a tensão de polarização. Medições realizadas com T = 24,00 ± 0,05 °C. 
5.1.2 Acoplamento da Fibra 
Uma das grandes desvantagens deste tipo de dosímetros é o acoplamento da fibra. Neste sentido, e uma vez 
que o dosímetro é sujeito a acoplação da fibra (de forma manual), cada vez que é retirada ou inserida uma nova 
ponta de prova é importante ter conhecimento empírico de como o acoplamento pode afetar a medida. Deste modo 
foram realizados 5 procedimentos consecutivos iguais e a corrente foi medida aquando da irradiação do cintilador 
com raios X. Na Figura 5.3 encontram-se os resultados obtidos, onde se verifica que, para baixas energias e 
relativamente ao ruído, o acoplamento manual é um mecanismo que poderá afetar as medidas e é necessário ter em 
atenção (erro máximo de 38,55%). A melhor solução para este caso, e a despeito da eficiência de acoplamento, é a 





Figura 5.3 – Teste ao acoplamento da fibra, onde se verifica que a corrente tem uma variação máxima de 38,55 % aquando da 
retirada e inserção da fibra. Medições realizadas com os seguintes parâmetros: T = 24,00 ± 0,05 °C; VT = 30,0 ± 0,1 kV, e IT = 
500 ± 1 µA; d = 35,00 ± 0,05 cm; VOp = 73,95 ± 0,01 V. 
5.1.3 Reprodutibilidade dos Valores 
Uma vez que o MPPC é um componente do dosímetro que está sujeito a várias flutuações no que diz respeito 
à sua resposta (devido, por exemplo, ao cross-talk e afterpulses) torna-se essencial entender como estas podem 
afetar o comportamento global do dosímetro. 
 
Figura 5.4 – Esquerda: corrente em função de várias medidas, normalizada para diferentes tempos de medição (integração). 
Direita: erro máximo percentual das medidas para diferentes tempos de medição. Nota-se uma diminuição da variação relativa 
com o aumento do tempo, no entanto a partir dos 100 pontos essa diminuição não é significativa. Medições realizadas com os 
seguintes parâmetros: T = 23,80 ± 0,05 °C; VT = 30,0 ± 0,1 kV; IT = 500 ± 1 µA; d = 35,00 ± 0,05 cm; e VOp = 73,95 ± 0,01 V. 
Um modo de verificar a reprodutibilidade é através da realização de várias medidas de corrente (uma vez 
que o dosímetro está configurado para modo corrente) para as mesmas condições. Deste modo, foram realizadas 
várias medidas para vários tempos de medição e para uma determinada irradiação do cintilador. Os resultados 
obtidos encontram-se na Figura 5.4. Facilmente se verifica que quanto maior for o tempo de aquisição (integração) 
maior será a razão sinal-ruído, e consequentemente menor será a variação obtida para um mesmo valor. Contudo, 
a partir de 100 pontos a redução da variação não justifica o aumento de tempo de aquisição. Note-se que a partir 
dos 250 pontos o erro de reprodutibilidade desce abaixo de 1%, o que faz do dosímetro protótipo um excelente 
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instrumento neste contexto. Contudo é necessário diminuir o tempo de aquisição, uma vez que se quer em 
dosimetria in vivo um dosímetro que seja o mais rápido possível (medição da dose em tempo real). 
5.1.4 Caraterização do Stem Effect 
A análise do stem effect da fibra ótica (Avago) foi realizada com a exposição desta, com e sem cintilador, à 
radiação cedida por um tubo de raio X. Os resultados encontram-se explanados na Figura 5.5. Através dos dados 
obtidos verifica-se que este efeito é muito pouco significativo (aproximadamente de 0,1%) para energias 
relativamente baixas. Uma vez, que a energia de um fotão 𝑋 não é suficientemente elevada para produzir luz de 
Cherenkov, pode-se afirmar que a maioria do ruído (devido à radiação) na fibra deve-se ao efeito de fluorescência 
na própria fibra. 
 
Figura 5.5 – Caraterização do stem effect para baixas energias. Medições realizadas com os seguintes parâmetros: T = 24,05 ± 
0,05 °C; VT = 30,0 ± 0,1 kV; IT = 500 ± 1 µA; d = 1,00 ± 0,05 cm; e Vop = 73,29 ± 0,01 V. 
5.1.5 Variação da Tensão de Rutura do MPPC com a Temperatura 
Com o objetivo de analisar a dependência da resposta do MPPC com a temperatura desenvolveu-se um 
sistema experimental constituído por um peltier e um dissipador acoplado ao dosímetro protótipo. Adicionalmente 
foi desenvolvido um GUI que permite um controlo proporcional, integral e derivativo (PID) do peltier, ou seja, da 
temperatura (ver Figura 5.6). O sistema desenvolvido é capaz de alcançar temperaturas entre 20 ± 0,5 °C e 35 ± 
0,5 °C (os limites dependem da temperatura ambiente) com oscilações menores que 0,5°C. 
Posto isto, e para confirmar o bom comportamento do sistema desenvolvido (através da determinação da 
tensão de rutura do MPPC), foram obtidas várias curvas I-V do dosímetro protótipo para várias temperaturas 
(caraterização estática). Para determinar a tensão de rutura, e para cada temperatura, utilizou-se o método da 
segunda derivada do logaritmo da corrente, mencionado na literatura [110]. Os resultados obtidos encontram-se na 
Figura 5.7. Desta análise, conclui-se que a tensão de rutura varia 56 mV/°C, como era esperado pela datasheet do 
MPPC [92]. Note-se que a análise recaiu sobre a variação da tensão de rutura com a temperatura (comportamento 
do sistema desenvolvido) e não na determinação da tensão de rutura para cada temperatura. Esta determinação terá 
de ser realizada analisando o ganho do MPPC (caraterização dinâmica), uma vez que o método mencionado neste 








Figura 5.7 – Esquerda: curva I-V no escuro do MPPC dosímetro protótipo para várias temperaturas. Direita: tensão de rutura 
em função da temperatura.  
 
5.1.5 Resposta do Dosímetro em Modo Corrente 
Para estudar a resposta do dosímetro em modo corrente em função da dose foi criado o aparato experimental 
da Figura 5.1. Numa primeira análise utilizou-se o dosímetro comercial RaySafe™ Xi para verificar a dose que o 
tubo de raio X pode ceder. Este estudo encontra-se na Figura 5.8, onde se verifica uma resposta bastante linear 
como era expectável.  
Após este estudo preliminar foram obtidos dados para polarizações diferentes (ver Figura 5.8), da corrente 
(do dosímetro protótipo) em função da dose (corrente no tubo). De maneira a confirmar a linearidade (e não 
saturação) para doses mais altas foi realizado um novo estudo semelhante ao anterior (ver Figura 5.9). Através 
destes estudos é possível retirar várias conclusões: o dosímetro protótipo tem uma boa resposta linear em corrente, 
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mesmo para elevadas tensões de polarização; quanto maior é a tensão de polarização aplicada ao dosímetro maior 
é a sensibilidade deste; o dosímetro protótipo funciona numa gama dinâmica bastante alargada e mantém a 
linearidade para doses mais elevadas. 
 
Figure 5.8 – Esquerda: dose em função da corrente no tubo de raios X para o dosímetro comercial (Xi Raysafe) e protótipo. 
Medições realizadas com os seguintes parâmetros: T = 24,00 ± 0,05 °C; VT = 30,0 ± 0,1 kV; d = 35,00 ± 0,05 cm; e VOp = 73,95 
± 0,02 V. Dados obtidos com o dosímetro comercial. Direita: corrente em função da taxa de dose para diferentes tensões de 
operação (74,45 V e 74,85 V) aplicadas ao MPPC. 
 
Figura 5.9 – Corrente em função da taxa de dose (corrente no tubo de raios X). Medições realizadas com os seguintes 
parâmetros: T = 24,00 ± 0,05 °C; VT = 50,0 ± 0,1 kV; d = 1,00 ± 0,05 cm; e VOp = 73,95 ± 0,02 V. 
5.1.6 Resposta do Dosímetro em Modo Impulso 
Um modo alternativo de testar o funcionamento do dosímetro protótipo é em modo impulso (contagens). 
Utilizando o mesmo aparato experimental da Figura 5.1 foi realizando um estudo breve do funcionamento do 
dosímetro protótipo em modo impulso. Numa primeira fase, estudou-se o nível do ruído e como este era afetado 
pelo threshold do comparador, onde se verificou que para níveis de threshold baixo existe bastante ruído, no entanto 
este começa a ficar estável a partir de 30 mV de threshold.   
Analogamente aos estudos em modo corrente mediu-se o número de contagens em função da corrente no 
tubo de raios X (taxa de dose absorvida) através do bloco lógico/sinal digital, confirmado por impulsos analógicos 
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do osciloscópio (Figura 5.10) para um trigger de 78 mV (inferior a amplitude do sinal produzido por um único 
fotão no MPPC). É possível verificar novamente a grande linearidade com a dose (em modo impulso). Este modo 
de operação é importante ser analisado uma vez que é pretendido uma grande versatilidade para o dosímetro 
protótipo desenvolvido (que seja aplicável em braquiterapia de LDR, modo impulso, e HDR, modo corrente). 
Adicionalmente, realizou-se a discriminação em contagem dos picos do MPPC no escuro e irradiado através do 
varrimento do threshold do comparador. O resultado obtido encontra-se na Figura 5.10, onde é possível discriminar 
5 patamares (é possível discriminar no máximo 5 células ativas em simultâneo no MPPC). À medida que se 
aumenta o threshold a frequência do sinal altera-se, isto porque alguns dos impulsos ficam abaixo do threshold e 
assim não são contados. Ao ser irradiado, além do número de contagens aumentar, é possível discriminar mais um 
patamar a ser formado. 
 
Figura 5.10 – Esquerda: contagens, tensão de saída e amplitude máxima em função da corrente no tubo de raios X. Os dados 
foram obtidos através da análise do sinal analógico do MPPC (no osciloscópio) e utilizando bloco lógico. Direita: contagens 
(no escuro e com radiação) em função da corrente no tubo de raios X para um varrimento completo do nível de trigger (staircase). 
É possível discriminar no máximo 5/6 células ativas em simultâneo. Medições realizadas com os seguintes parâmetros: T = 
24,90 ± 0,05 °C; d = 10,00 ± 0,05 cm; VOp = 73,50 ± 0,02 V. 
 
5.2 Testes em Ambiente Clínico 
Os testes em ambiente clínico foram realizados no serviço de radioterapia do CHUC. Para tal, foi instalado 
um sistema à distância para controlo do dosímetro protótipo dentro do bunker (ver Figura 5.11) destinado aos 
tratamentos radioterapêuticos (incluindo braquiterapia). 
O esquema típico para realizar as medições encontra-se explanado na Figura 5.11, onde é possível 
identificar os seguintes instrumentos/materiais:  
 Afterloading microSelectron®; 
 Régua de calibração (source position check ruler microSelectron®); 
 Tudo de transferência (111006-03 Nucletron) em todas as experiências acoplado ao canal 3 do 
afterloading; 
 Câmara de ionização (31010 Semiflex Chamber 0,125 cm3); 
 Eletrómetro (UNIDOS® Universal Dosemeter); 
 Fibra ótica (mais cintilador) do dosímetro protótipo (a fibra e a câmara estão alinhados); 





Figura 5.11 – Aparato experimental utilizado para realização de medidas com o dosímetro protótipo e com a câmara de 
ionização fornecida pelo serviço de radioterapia do CHUC. A – Bunker; B – Acelerador linear; C – Computador; D – 
Afterloading; E – Tubo de transferência; F – Régua de calibração; G – Fantoma de PMMA; H – Ponta de prova do dosímetro 
protótipo; I – Câmara de Ionização. 
5.2.1 Teste inicial ao comportamento do Dosímetro  
Os primeiros testes preliminares são análogos aos já realizados anteriormente em laboratório, no entanto, a 
dose é feita variar não com a corrente do tubo de raios X, mas com a distância à fonte (que contém uma atividade, 
AF fixa, ver Figura 5.12).  
 
Figura 5.12 – Esquerda: comparação da resposta do dosímetro protótipo com a câmara de ionização. Foi medida a corrente em 
função da distância para ambos os casos. Fonte 192Ir (atividade da fonte, AF = 5.04 Ci). Direita: medida de corrente em função 
da distância à fonte (dose) para uma fibra ótica sem cintilador e alinhada com a régua de calibração. Medições realizadas com 
os seguintes parâmetros: T = 24,05 ± 0,05 °C; AF = 10,07 Ci; e VOp = 74,45 ± 0,02 V. 
Com este primeiro estudo é possível verificar uma corrente (dose) maior que aquela obtida em laboratório, 
comprovando assim que estamos perante uma fonte de alta taxa de dose. É ainda possível verificar um gradiente 
de dose acentuado com a distância (como era de esperar no tratamento de braquiterapia, uma vez que se impõe a 
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lei do inverso do quadrado da distância). Os dados obtidos apresentam uma elevada correlação entre a câmara e o 
dosímetro protótipo (apenas existe um offset de fácil correção, provavelmente devido ao stem effect ou 
alinhamento). É possível testar a lei do inverso do quadrado da distância (ver Figura 5.13) na resposta do 
eletrómetro (adj. r2 = 0.996) e do dosímetro protótipo (adj. r2 = 0.998). Ainda nesta fase foi realizado um estudo 
preliminar ao stem effect colocando a fibra ótica sem cintilador de 1 mm em cima da régua de calibração. Ainda 
em relação à Figura 5.12 os resultados obtidos permitem prever a existência da radiação de Cherenkov. A variação 
da corrente com a distância deve-se a possíveis desalinhamentos entre a fibra e a régua de calibração. 
 
Figura 5.13 – Verificação da lei do inverso do quadrado da distância. As distâncias foram escolhidas para um intervalo de 
interesse, uma vez que a fonte deveria ser o mais pontual possível para a realização desta experiência. 
Um dosímetro em braquiterapia necessita detetar altos gradientes de dose, deste modo foi realizado uma 
experiência que permitiu verificar esta discriminação de gradiente para uma resolução mínima do aparelho de 
afterloading microSelectron®. Os resultados obtidos (ver Figura 5.14) só com o dosímetro protótipo ou em 
comparação com a câmara de ionização permitem concluir que o dosímetro tem uma sensibilidade que permite 
satisfazer a premissa mencionada.  
 
Figura 5.14 – Esquerda: comparação da resposta do dosímetro protótipo com a câmara de ionização (teste fino). Direita: 
corrente no dosímetro protótipo em função da distância à fonte. Medições realizadas com os seguintes parâmetros: T = 
24,20 ± 0,05 °C; AF = 5,04 Ci; e VOp = 73,95 ± 0,02 V. 
Durante os trabalhos realizados para esta dissertação, a geometria da experiência foi alterada (ver esquema 
na Figura 5.15), pelo que novas medidas para a fibra de 1 mm foram realizadas. Podemos ver que esta alteração 
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afetou a resposta do dosímetro comparativamente à câmara de ionização. Neste caso é possível verificar uma maior 
sensibilidade para o dosímetro protótipo nos primeiros 2,5 cm (relativamente à câmara de ionização). A 
discrepância observada entre o dosímetro e a câmara de ionização poderá estar relacionada com a geometria da 
experiência, nomeadamente pelos diferentes volumes sensíveis (do dosímetro e da câmara de ionização). 
 
Figura 5.15 – Esquerda: comparação da resposta do dosímetro protótipo com a câmara de ionização (corrente em função da 
distância para ambos os casos). Direita: gráfico normalizado do sinal de duas fibras óticas (uma com 0,5 mm e outra com 1 mm) 
em função da distância. Medições realizadas com os seguintes parâmetros: T = 24,20 ± 0,05 °C; AF = 10,07 Ci; e Vop = 74,00 
± 0,02 V. 
Uma análise adicional à resposta do dosímetro foi realizada, usando diâmetros diferentes de duas pontas de 
prova (0,5 mm e de 1 mm). Os resultados obtidos encontram-se na Figura 5.15. Como era de esperar (devido ao 
menor volume, cerca de 25% do volume da fibra de 1 mm) existe uma diminuição no sinal detetado (38% da fibra 
de 1 mm, mas a resposta continua semelhante). Por outro lado o facto de utilizar-se uma fibra com menor diâmetro 
é por si só uma vantagem quando se pretende aplicar este tipo de dosímetros in vivo.  
5.2.2 Caraterização do Stem Effect 
Para caracterizar o Stem Effect, foi utilizada a fibra ótica de 0.5 mm de diâmetro (com e sem cintilador). 
Novamente foi medida a corrente (dose) em função da distância à fonte. Os valores obtidos encontram-se 
explanados na Figura 5.16. Através da análise da figura chega-se a conclusão que o ruído (radiação de Cherenkov 
e florescência) só começa a ser significativo (5% do sinal medido) quando estamos em casos extremos (distâncias 
maiores que 5 cm). Estes casos na braquiterapia só acontecem em situações muito específicas que não estão 
relacionadas com o cancro da próstata. Assim, para a aplicação a que se destina este dosímetro, o Stem Effect não 
é um problema. No entanto como trabalho futuro quer-se que este dosímetro seja bastante versátil, pelo que uma 




Figure 5.16 – Gráfico normalizado do sinal de duas fibras óticas (com e sem cintilador) em função da distância. Verifica-se 
que o stem effect só é significativo quando a fonte de radiação encontra-se a uma distância superior a 5 cm. Medições realizadas 
com os seguintes parâmetros: T = 24,20 ± 0,05 °C; AF = 10,07 Ci; e VOp = 74,00 ± 0,02 V. 
6.1 Conclusão 
O interesse pela utilização de dosímetros baseados em cintiladores de plástico tem vindo a aumentar ao 
longo dos anos, devido às suas vantagens quando comparados com outros dosímetros. Este interesse culminou no 
desenvolvimento de um novo dosímetro baseado em fibras óticas para baixas taxas de dose, nomeadamente para 
aplicações tais como dosimetria in vivo no tratamento do cancro da próstata em braquiterapia.  
O trabalho desenvolvido para esta dissertação teve como principal objetivo o estudo deste dosímetro para 
uma modalidade diferente, braquiterapia de elevadas taxas de dose. O dosímetro constituía-se por três componentes 
principais: um cintilador (BCF-12, Saint Gobain Crystals), um fotomultiplicador do estado sólido da companhia 
Hamamatsu Photonics denominado MPPC (Multi-Pixel Photon Counter) e um guia de luz (PMMA, Avago). 
Adicionalmente, foi necessário estudar outros aspetos diretamente relacionados com o dosímetro, constituintes e 
aplicações. 
O dosímetro protótipo é composto por vários blocos que foram caraterizados. O bloco de tensão fornece a 
tensão de operação ao MPPC, tensão essa que pode variar entre 72,2 V e 76,4 V com uma resolução de 16,5 mV. 
Este resultado mostra que é possível controlar ativamente o ganho do MPPC (com sensibilidades menores que 1°C) 
através do bloco de tensão, uma vez que se encontra abaixo do valor obtido para a tensão de rutura 56 mV/°C. O 
bloco de leitura permite ler o MPPC em dois modos, impulso ou corrente (ou tensão através de conversão). Para 
tal utiliza um espelho de corrente. Foram analisados dois dispositivos deste tipo, MAX4007 e DS3920. Chegou-se 
a conclusão que DS3920 com sensibilidade de 1 nA que apresentava o melhor desempenho e que ambos exibiam 
um offset de tensão para diferentes tensões aplicadas (a tensão de operação do MPPC sofria um deslocamento). O 
bloco amplificador constituído por amplificadores operacionais torna o sinal do MPPC passível de ser lido em 
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modo impulso (analógico). Adicionando o bloco lógico, a leitura em modo impulso (digital) através de um 
microcontrolador é possível 
Ao longo desta dissertação foram apresentados os dados relativos à caraterização do dosímetro como um 
todo em ambiente de laboratório e clínico. Nesta análise, o dosímetro protótipo mostrou uma alta linearidade para 
uma ampla gama de doses, assim como uma sensibilidade (µGy) semelhante à de uma câmara de ionização, 
tornando-o adequado para braquiterapia de elevada taxa de dose. 
Em ambiente de laboratório verificou-se que a corrente no escuro, e como era de esperar, variava 
exponencialmente com a tensão de polarização. Adicionalmente foi comprovado numa primeira fase o bom 
funcionamento do bloco de leitura como conversor de corrente em tensão (correlação entre os dados de 98%). O 
acoplamento manual entre o guia de luz e o MPPC foi analisado. Chegou-se a conclusão que um acoplamento 
inadequado pode provocar erros entre medidas de 38%, no entanto se este se mantiver apresenta resultados 
satisfatórios (reprodutibilidade com variações abaixo dos 3%). Ainda em ambiente de laboratório foi caraterizado 
o stem effect para baixas taxas de dose (devido essencialmente à fluorescência). Este apresentou valores muito 
pouco significativos (0.1% do sinal medido). Por último foi verificado o bom comportamento do dosímetro 
protótipo em modo corrente e impulso.  
Os testes em ambiente clínico foram realizados no Centro Hospitalar da Universidade de Coimbra. Os testes 
preliminares permitiram demonstrar o bom comportamento do dosímetro protótipo em braquiterapia de elevada 
taxa de dose. Adicionalmente foi analisado o stem effect para uma ponta de prova com 0.5 mm de diâmetro. Este 
estudo permitiu concluir que a contribuição do stem effect para o sinal medido é menor que 1% (ou 5% para 
distâncias até 25 mm). 
Assim, chega-se a conclusão final que a grande versatilidade e facilidade de utilização deste dosímetro 
permite a sua aplicação em várias modalidades de radioterapia e com várias vantagens em relação aos dosímetros 
mais convencionais, tornando-o essencialmente interessante para dosimetria in vivo. 
6.2 Trabalho Futuro 
Em relação ao trabalho futuro, várias são as propostas que foram apresentadas ao longo desta dissertação. 
Uma delas prende-se com a dependência da temperatura do MPPC e sua caraterização. Neste caso, os primeiros 
passos já começaram a ser dados através do desenvolvimento de um controlo proporcional integral derivativo (PID) 
que permite variar a temperatura entre 20.0°C e 35.0°C com uma oscilação menor que 0.5°C. Adicionalmente, o 
dosímetro já se encontra preparado para realizar o controlo ativo do ganho do MPPC com a temperatura. O 
desenvolvimento de um ADC (e de um peak detector) capaz de caraterizar o sinal do MPPC com um número de 
pontos razoáveis é um trabalho complementar que permite uma melhor caracterização, nomeadamente no que diz 
respeito à dependência da resposta do MPPC com a temperatura. Novamente, trabalhos preliminares têm sido 
realizados, no entanto apenas se conseguiu alcançar velocidades de 1MSPS (e deteção de impulsos com cerca de 1 
µs de largura). Um estudo mais aprofundado nesta área é necessário. 
A caraterização (e.g., dependência angular, dependência com a temperatura, dano sofrido pela radiação, 
entre outras) comparativa do BCF-12 com outro tipo de cintiladores que possam melhorar o comportamento do 
dosímetro seria importante realizar. O acoplamento entre os vários sistemas é também um aspeto que pode sofrer 
melhorias. Um sistema mecânico otimizado que permita a utilização de diferentes pontas de prova sem grandes 
erros constitui-se, por si só, como uma vantagem. 
É ainda necessário desenvolver um método que permita reduzir o stem effect, a fim de capacitar o dosímetro 
para outras modalidades radioterapêuticas (e.g., feixe de radiação externo). Posto isto, e otimizando o dosímetro 
para braquiterapia de LDR e HDR (através de estudos in vitro), a caraterização do comportamento do dosímetro 
para um feixe de radiação externo seria o próximo passo. Por último, um estudo (global) in vivo do dosímetro seria 
um passo extremamente importante. 
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